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Zusammenfassung 
 
Der Ersatz von Knochengewebe wird nötig bei traumatischer Gewebszerstörung, nach 
Entfernung von Tumoren aus dem Knochengewebe, nach Osteomyelitiden, nach degenerativen 
Prozessen des passiven Bewegungsapparates (insb. der Wirbelsäule) und letztendlich bei allen 
endoprothetischen Eingriffen wie z.B. dem alloarthroplastischen Gelenkersatz. Auf Grund der 
verschiedenen Anwendungsgebiete mit ihren unterschiedlichen Anforderungen an das 
Knochenersatzmaterial ist die Entwicklung in diesem Bereich noch nicht abgeschlossen, 
sondern stellt immer noch eine Herausforderung dar. Es stehen mittlerweile 2 große 
Alternativen zur Wahl, die je nach Indikation verwendet werden: Zum einen der autogene 
Knochenersatz mit der besten biologischen Aktivität, jedoch limitierten Verfügbarkeit; dem 
gegenüber steht der große Bereich des alloplastischen Knochenersatzes, der unterschieden 
werden kann in biologische und nicht-biologische Implantate. Besonders im Bereich der offen-
porösen Keramiken lassen sich Oberflächenmodifikation bzw. Füllungen des Porensystems mit 
bioaktiven Substanzen nutzen, um das Einbauverhalten des Implantats in Knochengewebe zu 
verbessern. Der im Rahmen eines Projektversuchs des IZKF für Biomaterialien der RWTH 
Aachen University, Deutschland, entwickelte keramische Werkstoff Ecopore diente 
ursprünglich als Katalysatorersatz in der Abgastechnik. In einem Gemeinschaftsprojekt in 
Zusammenarbeit mit der unfallchirurgischen Klinik des Universitätsklinikums Aachen sowie 
des IKKM (Institut für keramische Komponenten) der RWTH Aachen University, Deutschland, 
wurde die Grundidee des Porensystems aufgefasst mit dem Ziel des Einsatzes von Ecopore als 
Knochenersatzstoff. Im Rahmen des Studienprojekts wurde der Werkstoff Ecopore mit 
verschiedenen Oberflächen- bzw. Füllungsmodifikationen verändert, um mögliche positive 
Veränderungen auf die Knochenapposition zu untersuchen. Ecopore ist ein keramischer 
Verbundwerkstoff auf Basis von Titanoxid (TiO2) und Glas (Perlit). Seine Grundeigenschaften 
in Bezug auf physikalische, chemische und biologische Aspekte haben ihn in Vorversuchen als 
geeignet für die Entwicklung des Knochenersatzes erscheinen lassen – die kovalente Anbindung 
von bioaktiven Proteinen an die Oberfläche war erfolgreich und als Zeichen der nicht toxischen 
Eigenschaft zeigten diese an die Proteine gekoppelten Knochenzellen ein gewisses 
Zellwachstum, welches jedoch verbesserungswürdig erschien. Zudem ist die Kopplung von 
Proteinen mit Ecopore sehr aufwendig gewesen. 
 
Ziel dieser Arbeit ist nun, das Wachstum von Knochengewebe im in vivo Versuch zu unter-
suchen und durch verschiedene Ansätze herauszufinden, in wie weit Füllungsoptionen das 
Einwachsverhalten von Knochengewebe in den offen-porösen Zylinder steigern können. 
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Hierzu stand in fünf verschiedenen Ansätzen unmodifiziertes Ecopore (E), ein Ecopore-
Kollagen-Hybrid (E/K) sowie ein mit BMP-2 kombinierter E/K-Hybrid zur Verfügung, dessen 
Porensystem im letzten Ansatz zusätzlich heparinisiert wurde. Bei BMP-2 handelt es sich um 
einen osteoinduktiven Faktor, dessen Anwesenheit das Einwachsverhalten von Knochen in den 
Porenzylinder verbessern sollte. Die Kombination mit Kollagen war nötig, um BMP-2 im 
Porenzylinder binden zu können – die Heparinisierung sollte hierbei einen zeitverzögerten 
Effekt haben. 
 
Im Tiermodell wurden nun diese fünf unterschiedlichen Ansätze in die medialen Kondylen von 
Kaninchen-Femora implantiert. Während der Standzeit von 42 Tagen erfolgte wöchentlich eine 
Fluoreszenzmarkierung mit zwei verschiedenen Farbstoffen, um den ein- bzw. anwachsenden 
Knochen zu markieren. Nach Opferung der Tiere wurden Dünnschliffe der Präparate hergestellt 
und mikroskopisch untersucht; hierbei fehlten alle Indizien für entzündliche Vorgänge im 
Gewebe. In jedem Präparat konnte Knochengewebe klar vom Implantatwerkstoff differenziert 
werden. Zur Quantifizierung des eingebauten Knochengewebes erfolgt die Analyse mittels 
EDX, einer Methode zur Darstellung der einzelnen Phasen im Präparat. Hier ergab sich das 
erwartete Bild: Die Kombination von Ecopore mit dem osteinduktiven Faktor BMP-2, 
Kollagenschwamm und zusätzlicher Heparinisierung ließ eine signifikant höhere Apposition 
von Knochengewebe in den Porenzylinder zu als der Vergleichsansatz mit unmodifiziertem 
Ecopore. Dies zeigte sich auch in der Betrachtung unter dem Fluoreszenzmikroskop – beide 
BMP-2-beladenen Ansätze wiesen eine erhöhte Einwachsgeschwindigkeit von Knochengewebe 
im Vergleich zu den anderen Ansätzen auf.  
 
Zusammenfassend ist der Werkstoff Ecopore in seiner Herstellung einfach und leicht verfügbar. 
In Vorversuchen untersucht, zeichnet er sich zusätzlich durch seine grundsätzliche biologische 
Verträglichkeit gegenüber Zellgewebe aus. Die Funktionalisierung der Oberfläche war möglich, 
so dass oberflächenaktive Substanzen aufgetragen werden konnten. Insgesamt konnte die 
Bindung von Ecopore mit den BMP-2-beladenen Ansätzen im Hinblick auf die Appositionsrate 
sowie die Ausbildung von Knochengewebe in das Porensystem überzeugen. Im Vergleich zu 
den nicht mit BMP-2 modifizierten Versuchgruppen war hier die Rate von eingewachsenem 
Knochen in das Zentrum des Porensystems signifikant höher. Die Erkenntnisse dieser Arbeit, 
insb. die Funktionalisierung von Porensystemen mit osteoinduktiven Substanzen (z.B. BMP-2) 
lassen sich auf andere Modelle mit Primärträgern des Knochenersatzes übertragen und 
weiterentwickeln. 
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The substitution of bone tissue is necessary in case of traumatic tissue infraction, after 
degenerative processes of the skeletal system and finally in all endoprothetic interventions. 
Respective in the research of open-porous ceramics many experimental and clinical trials 
confirmed that non-organic ceramics such as calcium phosphate, bioactive glasses and glass-
ceramic-hybrids have potential applications in hard tissue replacement. In previous in-vitro 
experiments we have shown that the TiO2/glass composite Ecopore is well tolerated and the 
modification of Ecopore with cell adhesion mediator fibronectin or bone morphogentic protein-
2 (BMP-2) led to enhanced spreading and growth of human osteoblasts without cell damage. 
BMP-2 is a morphogen and a growth factor with osteoinductive properties  – it has been studied 
to improve the integration of bone replacement materials and thus to accelerate bone healing 
[1,2]. In the present study we implanted Ecopore-cylinders filled with BMP-2 and combined 
with Heparin/Collagen in a rabbit bone defect model to find out whether bone ingrowth could 
be further enhanced by this modification.  
 
We implanted 5 different modified Ecopore cylinders into critical size defects of 10 medial 
rabbit femora and applied pulsed polychrome sequence staging weekly. To overcome loss of 
function due to chemical surface coupling, we filled the pore system of Ecopore with 
heparinized collagen sponge and loaded this secondary matrix with BMP-2 in 2 approaches. 
After a period of 6 weeks we evaluated the resulting bone/implant interface radiographically 
and histologically to describe the bone apposition rate by fluorescence microscopy and the 
ingrowth by energy-dispersive X-ray spectroscopy analysis (EDX). Statistical significance was 
estimated using Student’s t-test.  
 
During 6 weeks following the implantation blinded histological analysis revealed all implanted 
cylinders to be fully biocompatible and partially ingrown. For quantification of the bone built-in 
we analyzed the specimen by EDX: BMP-2 loaded Ecopore/collagen had significantly higher 
bony ingrowth quantities in vivo, with the heparinized modification yielding the highest value 
(16.09 ± 3.51%, p<0,005) compared to the non-heparinized matrix (10.72 ± 4.07%, p<0,05) and 
the BMP-2-free controls (5.60 ± 1.47%). Revealed by the fluorescence microscopy these results 
were confirmed – BMP-2 loaded Ecopore/collagen cylinders (22.325 ± 3.78 !m/week) had 
higher bone apposition rate as the control group (18.01 ± 2.83 !/week). We conclude that the 
TiO2/glass composite is well tolerated without toxic reactions or inflammation processes. In 
summary, etching and filling BMP-2 on a heparinized collagen matrix can enhance bone tissue 
ingrowth. Furthermore the Ecopore/collagen as the BMP-2/Heparin-release system can be a new 
path for a greater degree, e.g. the control of pore dimensions by cross-linking, additional 
modification and the variation of loading quantities of BMP-2.    
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1. Grundlagen 
 
1.1 Biologie des Knochengewebes 
1.1.1. Äußeres Erscheinungsbild des Knochens 
 
Das knöcherne Skelett des menschlichen Körpers, einschließlich der Schädelknochen, 
Gehörknöchelchen und der Sesambeine, besteht in der Regel aus 210 anatomisch voneinander 
abzugrenzenden Einzelknochen. Entsprechend ihrer funktionellen Stellung und der Topographie 
sind Knochen ausgesprochen vielgestaltig. Beim Menschen herrschen in den Extremitäten 
lange, stabförmige Knochen vor, deren Schaft röhrenförmig ist und daher als Röhrenknochen 
bezeichnet werden. Vom Typ her unterscheidet man weiterhin würfelförmige Knochen, zu 
finden an den Wirbelkörpern und den Hand- bzw. Fußwurzelknochen, von den so genannten 
planen Knochen – hier wären als Beispiel die platten Schädelknochen oder auch die flache 
Knochenstruktur der beiden Scapulae (Schulterblätter) zu nennen. 
 
Im Allgemeinen ist zur Beschreibung des Knochenmodells der röhrenförmige Knochen den 
anderen Knochen vorzuziehen, da sich hierbei der makroskopische sowie mikroskopische 
Aufbau am besten verstehen lässt. Makroskopisch erkennt man am Röhrenknochen (Ossa 
longa) einen langen Schaft (Diaphyse, Corpus), der zu den Enden hin verbreitert ist und mit 
Gelenkknorpel überzogen ist. Man spricht hierbei von der Epiphyse. Zwischen der Diaphyse 
und der Epiphyse befindet sich nun ein meist verbreiterter Abschnitt, der als Metaphyse 
bezeichnet wird. Zusätzlich findet man hier die Epiphysenfuge, die zwischen Metaphyse und 
Epiphyse angelegt ist. Diese besteht bis zum Abschluss des Skelettwachstums (in der Regel 
während Pubertät) aus Knorpelgewebe, ist radiologisch abzugrenzen und für das 
Längenwachstum der Röhrenknochen verantwortlich. Nach Abschluss des Längenwachstums 
kommt es zur Verknöcherung der Epiphysenfuge zur Linea epiphysialis. Lamellenknochen, die 
histologische Grundform des Knochens, kann in 2 Organisationsformen vorliegen: zum einen 
als kompakter Knochen und zum anderen als spongiöser Knochen. Epiphysen und Metaphysen 
der Röhrenknochen sowie alle anderen Knochentypen des Körpers bestehen hauptsächlich aus 
einem dichten Gerüst von Knochenbälkchen, der Substantia spongiosa. Die Substantia 
corticalis ist hier weniger dicht ausgebildet und besteht aus dicht gepacktem Knochengewebe. 
Die Diaphysen der langen Röhrenknochen bestehen dagegen hauptsächlich aus kompaktem 
Knochengewebe, der Substantia compacta, wobei eine Corticalis nicht weiter abgegrenzt wird.  
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Diese Compacta umschließt die Markhöhle (Cavitas medullaris), die beim Erwachsenen mit 
Fettgewebe gefüllt ist und als gelbes Knochenmark (Medulla ossium flava) bezeichnet wird. In 
den schwammartigen Zwischenräumen des spongiösen Anteils findet sich in der Regel 
blutbildendes Knochenmark (Medulla ossium rubra).   
 
Funktionell tragen Substantia corticalis an Meta-/Epiphyen bzw. Substantia compacta der 
Diaphysen die mechanische Hauptlast des Körpers und bilden die äußere dichte Schicht des 
Knochens aus. Diese äußere Oberfläche des Knochens ist von einer Knochenhaut, dem Periost, 
bedeckt, während das Endost als innere Hüllstruktur des Markraums angesehen werden kann. 
Funktionell dient Knochen in erster Linie als Stützstruktur des passiven Bewegungsapparates. 
Es werden ihm aber noch weitere Aufgaben zu teil: 
- Ansatzstellen bzw. Ursprungslinien von Muskulatur 
- Schutz innerer Organe, so z.B. der Thorax zum Schutz von Lunge und Herz 
- Reservoir für Mineralsalze, auf das durch verschiedene endokrine Systeme 
zurückgegriffen werden kann und somit einer stetigen Regulation unterliegt 
- blutbildende Funktion des roten Knochenmarkes [34] 
 
1.1.2. Knochenmatrix 
 
Das Gesamtgewicht des reinen Knochengewebes eines 70kg schweren Erwachsenen 
beträgt ca. 4kg und nimmt ein ungefähres Volumen von 1720 cm2 ein. Der Wassergehalt der 
mineralisierten Knochenmatrix beträgt 10 – 20%, die wasserfreie Matrix enthält 70% 
anorganische (mineralische) und 30% organische Substanzen. [13] Man unterscheidet beim 
Knochen zwischen der Mineralsubstanz und den organischen Matrixkomponenten. Der 
mineralische Anteil besteht hauptsächlich aus Hydroxlapatit-Kristallen [Ca10(PO4)6OH2] und 
enthält geringe Mengen an Kalziumcarbonat (CaCO3) sowie amorphem Kalzium-
hydrogenphosphat (CaHPO4). An wichtigen organischen Matrixkomponenten sind zu nennen 
Kollagen vom Typ I (90%) und zahlreiche Matrixproteine (10%) wie Osteocalcin, Osteopontin, 
Ostenectin, Bone-Sialoprotein und Thrombospondin. Des Weiteren finden sich geringe Anteile 
von Proteoglykanen neben Fibronectin und Serumalbumin. [44, 65]  
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1.1.3. Mikroskopie des Knochengewebes 
 
Die histologische Struktur des Knochengewebes beim Erwachsenen ist in Kompakta 
und Spongiosa gleichartig und wird mit dem Begriff Lamellenknochen umschrieben, dem 
entwicklungsgeschichtlich bzw. während bestimmten Phasen der Knochenbruchheilung der 
Geflechtknochen (Faserknochen) vorangeht. [37] Das Strukturelement des Lamellenknochens 
ist die Knochenlamelle. Innerhalb der Lamellen sind die Kollagenfibrillen gleichsinnig 
(anisotrop) ausgerichtet. Die Knochenlamellen bilden vor allem in Regionen der Kompakta 
feine Röhrensysteme (Osteone) aus, wobei die Lamellen meist konzentrisch um längs 
verlaufende Gefäße angeordnet sind und hier die zylindrischen Baueinheiten ausbilden – 
Osteone oder Havers-Systeme, über diese sie auch versorgt werden. Die weitere Architektur der 
Blutversorgung eines Knochens in Bezug auf Knochenumbauvorgänge wird an anderer Stelle in 
dieser Arbeit erläutert.  
 
Der kompakte Knochen ist wie oben beschrieben auf die Außenschicht des Knochens 
beschränkt (Substantia corticalis / Substantia compacta) und dient der mechanischen 
Stabilisation. Der spongiöse Knochen macht 20% des Knochengewebes des Organismus aus. Er 
liegt in einer schwammartigen Struktur vor, dessen innere Trabekel miteinander verzweigt sind 
und somit ein gitterförmiges Gerüst für den Knochen bilden. Durch die zahlreichen 
Verzweigungen ist die Oberfläche der Spongiosa enorm vergrößert, so dass diesem Bereich bei 
Knochenumbauvorgängen eine bedeutende Rolle zufällt. Auf Grund der lokal herrschenden 
Druck- und Zugspannungen bilden sich die Spongiosatrabekel bevorzugt in Richtung der 
Belastungen aus. [80, 134]  
 
1.2. Knochenumbau und beteiligte Zellen 
1.2.1 Knochenumbau 
 
Wie bereits beschrieben, ist Knochen ein komplexes Organ aus Knochen-, Knorpel-, 
fibrösem und blutbildendem Gewebe, die bei der Knochenentwicklung zusammenwirken 
müssen. Ein Charakteristikum des Knochens ist seine außergewöhnliche Fähigkeit für 
Wachstum, dauernden Umbau und die Regeneration. [82] Dies ist  einerseits durch mechanische 
Faktoren bedingt, auf die sich das Knochengewebe einstellt und versucht, die größtmögliche 
Stabilisation auf die mechanischen Belastungsmuster auszubilden. Bereits 1892 wurde dieser 
Sachverhalt durch den Chirurgen Julius Wolff erkannt und in seinem Buch „Das Gesetz der 
Transformation der Knochen“ beschrieben. [134] Andererseits üben lokale Faktoren wie 
Hormone und Proteine Einfluss auf den Knochenumbau aus. [102]  
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Dies wurde 1881 von Wilhelm Roux erkannt, indem er in seiner Arbeit beschrieben hat, dass für 
die Adaption des Knochens an seine mechanische Umgebung nicht nur die Statik für die Form 
bzw. die Funktion bestimmend ist, sondern dass auch die Resorption des Knochengewebes für 
die vorhandene Dynamik verantwortlich ist. [103] Somit sind die den Knochen modifizierenden 
Kräfte so aufeinander abgestimmt, dass die Grundbedürfnisse des Gewebes unter den 
Bedingungen von Wachstum, Umbau, Reparation, Alter und mechanischer Belastung erfüllt 
werden. [21]  
 
1.2.2. Zelltypen und „bone remodelling“ 
 
Für die normalen Funktionen des Knochens treten Knochenzellen in vier verschiedenen 
Zelltypen auf, die im Folgenden beschrieben werden – Osteoprogenitorzelle, Osteoblast, 
Osteoklast und schließlich Osteozyt. Die „bone lining cells“ sind wahrscheinlich ruhende 
Osteoblasten (resting cells), liegen der Osteoidoberfläche auf und werden daher nicht als 
eigener Zelltyp angesehen. [21] Sie sorgen in ihrer Kombination für die mechanische Stabilität 
und die Funktion als Mineralspeicher und Strukturelement. [2] Zudem stellen sie den Kontakt 
mit den benachbarten Blutgefäßen her, damit zirkulierende pre-Osteoklasten in die „remodelling 
zone“ gelangen können. [92] 
 
Die Osteoprogenitorzellen sind die Vorläuferzellen der Osteoblasten und differenzieren sich aus 
dem Mesenchym. Auf dem Weg zum finiten Osteoblasten durchlaufen die Zellen zunächst das 
Stadium des Präosteoblasten, um sich dann zum reifen Osteoblasten auszubilden. Diese 
DOPC’s (determinierte Osteoprogenitor-Zellen) finden sich auch noch beim Erwachsenen und 
sind als schmale, hellkernige Zellen im Endost und Periost lokalisiert. Bei Frakturen können sie 
aktiviert werden und teilen sich. [6] Die reifen Osteoblasten bilden alle wesentlichen 
organischen Matrixkomponenten des Knochens – das Produkt ihrer Syntheseleistung wird als 
Osteoid bezeichnet.  
 
Die Syntheseleistung zur Bildung von extrazellulärer Proteinmatrix umfasst u.a. Kollagen vom 
Typ I, Matrixproteine (Osteocalcin, Osteonectin, Osteopontin), Proteoglykane, 
Knochensialoprotein, alkalische Phosphatase an der Oberfläche und weitere unspezifische 
Proteine.  
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Zusätzlich werden geringe Mengen von Cytokinen wie Interleukin (IL-1, IL-6, IL-11), 
Plättchenwachstumsfaktor (PDGF), Tumornekrosefaktor (TNF-"), Insulinlike grwoth factor 
(ILGF-I, -II), Macrophage colony stimulating factor (CSF-1), ein membranständiger 
Osteoklastenligand (Osteoprotegerin-Ligand) sowie die beiden wichtigsten bioaktiven Faktoren 
in Form von BMP-2 (bone morphogenetic protein) und TGF-# (transforming growth factor 
beta) eingelagert, auf deren genaue Bedeutung später in dieser Arbeit eingegangen wird. [13]  
 
Weiterhin unterliegt den Osteoblasten die Regulation des „Bone remodelling“ durch 
Osteocalcin und "2-HS-Glykoprotein. [108] Die strukturgebende und stabilisierende Funktion 
geht hauptsächlich auf Kollagen Typ I und das Bone-Sialoprotein zurück. In die Kollagenfasern 
des Osteoids werden noch während dessen Bildung Vesikel mit hoher Calciumkonzentration, 
dem so genannten Knochenapatit, eingebettet. Für diesen Mechanismus ist die von den 
Osteoblasten sezernierte alkalische Phosphatase wichtig, die aus verschiedenen Substraten wie 
z.B. #-Glycerophosphat Phosphationen abspalten kann und diese in die mineralische Phase des 
Knochens einbaut. Das Bone-Sialoprotein ist ein stark saures Matrixprotein, welches 
Kalziumionen konzentrieren kann und deshalb als Kristallisationsnukleus wirkt. Letztendlich 
verbleiben die Osteoblasten somit in der von ihnen sezernierten Knochenmatrix und werden als 
eingemauerte Osteoblasten (Osteozyten) bezeichnet. Die Osteozyten übernehmen regulatorische 
Funktionen, bleiben aber inaktive Osteoblasten, was sich auch an ihrer im Vergleich zu aktiven 
Osteoblasten primitiveren Enzymausstattung erkennen lässt.  
 
Auf inaktiven Bereichen der Knochenmatrix formiert sich eine abgrenzende Schicht aus 
mesenchymalen Vorläuferzellen, den so genannten „bone lining cells“, die bei Bedarf eine 
Verbindung zu benachbarten Blutgefäßen herstellen können. [59, 83] Im lebenslangen Prozess 
der Umorganisierung und des Neuaufbaus von Knochenmatrix übernehmen nun Osteoklasten 
die Aufgabe der Resorption der verkalkten Matrix. [120] Sie besitzen dadurch die 
Schlüsselfunktion für Umbauvorgänge und die Freisetzung von Kalzium im Organismus. 
Entwicklungsgeschichtlich gehören sie anders als die vorher genannten ossären Zelltypen zu 
dem mononukleären Phagocytensystem (MPS).  
 
Das Zytoplasma ist reich an saurer Phosphatase, Mitochondrien, RNA, Proteoglykanen und 
weiteren Proteinen. Durch Ausschüttung von saurer Phosphatase kommt es zur Lösung von 
Hydroxalapatitkristallen, so dass die Osteoklasten häufig in den von ihnen gebildeten Lakunen 
zu liegen kommen (HOWSHIPsche Lakunen). Die Differenzierung, Proliferation, Aktivität, 
Fusion und ihr Überleben bzw. ihr apoptotischer Tod ist eng mit den Osteoblasten verbunden 
und von diesen abhängig. [68]  
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Zusätzlich erfolgt die Aktivierung über parakrine Faktoren, wobei das RANK/RANL-
Osteoprotegerin-System eine zentrale Rolle spielt. Zahlreiche pre-Osteoklasten zirkulieren in 
den benachbarten Blutgefäßen und gelangen nach Fusion der „bone lining cells“ mit den 
Blutgefäßen in den Bereich der umzubauenden Zone des Knochengewebes. Wie am Anfang des 
Kapitels erwähnt wird den „bone lining cells“ eine stabilisierende und speichernde Funktion 
zugeschrieben. Zeitgleich werden von den im Gewebe ansässigen Stromazellen bestimmte 
Faktoren gebildet, die zum einen zur weiteren Aktivierung von pre-Osteoklasten führen (Faktor 
M-CSF) und zum anderen stimulieren sie sich selbst zur Teilung und Differenzierung zu pre-
Osteoblasten. [45] Die so entstandenen pre-Osteoblasten proliferieren weiter und scheiden 
weitere wichtige Faktoren in Bezug auf den Knochenaufbau aus – hierzu gehört BMP-2, 
Interleukin sowie Wnt. Zusätzlich exprimieren die pre-Osteoblasten einen RANK-L-Rezeptor 
auf Ihrer Oberfläche, so dass später pre-Osteoklasten mit diesen in Kontakt treten können. 
Dadurch erfolgt der letzte Weg der Aktivierung von pre-Osteoklasten, die dann in der Folge zu 
Osteoklasten differenzieren. Ausdifferenzierte Osteoklasten weisen nun in ihrer Form 2 
Domänen auf – die apikale (lakunäre) und stromawärtige (basolaterale) Seite. Die lakunäre 
Domäne ist durch zahlreiche Mikroplicae zu einem Faltensaum aufgeworfen, während die 
stromawärtige Seite glatt ist.  
 
Die Kontakthilfe zur Verbindung mit dem zu resorbierenden Knochengewebe bieten hierbei v.a. 
Integrine (Osteopontin / Bone-Sialoprotein) und Cathepsin K sowie zahlreiche Säuren, die zur 
Auflösung der Hydroxylapatitkristalle führen und die Knochenmatrix an entsprechender Stelle 
abbauen. Hierbei entstehen zahlreiche Lakunen und Verzweigungen, die den Weg offen machen 
für Osteoblasten, die neue Knochenmatrix aufbauen. [122] Zeitgleich werden die 
knochenverwandten Faktoren IGF und TGF-# ausgeschüttet – hiermit erfolgt die Aktivierung 
von Osteoblasten, die dann zu ausgewachsenen Osteoblasten differenzieren und damit eine 
Anlagerung von pre-Osteoklasten verhindert wird (synthetisiertes Osteoprotegerin lagert sich an 
die RANK-L-Rezeptoren an). Im Anschluss lagern sich die Osteoblasten an die von den 
Osteoklasten gebildete Knochenlakune an und beginnen mit dem Aufbau von Knochenmatrix 
durch Ausschüttung von Osteoid, welches später mineralisiert wird. Nach abgeschlossenem 
Umbau der Knochenlakune gehen einige der Osteoblasten apoptotisch zu Grunde, andere 
differenzieren zu „bone lining cells“ oder zu eingemauerten Osteoblasten, den Osteocyten. [42] 
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Voraussetzung für den optimalen Ablauf des Knochenumbaus ist jedoch das Vorhandensein von 
Blutgefäßen – Faktoren und Vorläuferzellen können so an die „region of interest“ gebracht 
werden und nach Fusion mit den „bone lining cells“ ihre Funktion entfalten. Die 
Blutversorgung des Knochens wird gewährleistet durch die so genannten „Foramina nutriciae“, 
durch die das Nerven-/Gefäßbündel Eintritt in den Knochen findet. Noch bevor der spongiöse 
Knochen erreicht wird, gehen Äste zur Versorgung des Periostes ab, welches für die Vitalität 
des gesamten Knochens von großer Bedeutung ist. In der kortikalen Substanz des Knochens 
verlaufen die Blutgefäße in den so genannten HAVERS-Kanälen, die von ca. 30 konzentrischen 
Lamellen umschlossen und in der Gesamtheit als Osteon bezeichnet werden. Zusätzlich 
existieren Verbindungskanäle zwischen den HAVERS-Systemen, in denen das Blutgefäß-
/Nervenbündel transversal durch die Kortikalis verläuft. Diese werden als VOLKMANN-
Kanäle bezeichnet und auf Grund ihrer transversalen Lage nicht von konzentrischen Lamellen 
umgeben. [65, 126] Wie die oben beschriebenen Mechanismen zeigen, sind Osteoklasten und 
Osteoblasten in ihrer Funktion voneinander abhängig und stellen somit die Steuerzellen für das 
„bone remodelling“ dar, während ausgeschüttete Faktoren und die Blutversorgung als 
Grundlage für die Prozesse beim Knochenumbau angesehen werden können. [27] 
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Abbildung 1: Vereinfachte Darstellung der Prozesse beim Bone-Remodeling 
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1.2.3. Bone morphogenitc proteins und die Wirkung von Kollagen auf Knochengewebe 
 
Es sind bisher 15 unterschiedliche BMP’s bekannt, die der Familie der TGF-# 
unterstellt werden. Den BMP’s werden vor allem Aufgaben bezüglich der Zellproliferation und 
–differenzierung zugeschrieben. Eine Beteiligung wurde u.a. in der frühen Phase der 
embryonalen Skelett-Entwicklung verschiedener Spezies, sowie bei der Morpho- und 
Organogenese beschrieben. [124] Ihre klinische Relevanz hat die Gruppe der BMP’s jedoch erst 
mit der Entdeckung der osteoinduktiven Wirkung und den wichtigen Funktionen in der 
Knochenregeneration erhalten. Zu den wichtigsten im Hinblick auf das „bone remodelling“ 
gehören BMP-2 und BMP-7. Beide sind in der Lage im ektopen Weichteilgewebe, sogar in 
Abwesenheit von Osteoprogenitor-Zellen, eine de novo Synthese von Knochengewebe durch 
Stimulierung mesenchymaler Stammzellen zu ihrer Differenzierung zu knochenbildenden 
Zellen zu verursachen. [100] 
    
Die autosomal-dominant vererbte Erkrankung der Fibrodysplasia 
ossificans progressiva (FOP) zeigt diesen Zusammenhang 
zwischen dem Differenzierungsfaktor BMP-2 und der 
Knochenneubildung in Nichtknochengewebe in seinem klinischen 
Ausprägungsbild sehr anschaulich. Unter dem Begriff der FOP 
wird die krankhafte, fortschreitende Verknöcherung des Binde- 
und Stützgewebes des menschlichen Körpers zusammengefasst. 
Erstmals 1692 in der Medizin erwähnt sind zurzeit ca. 600 Fälle 
weltweit bekannt – die FOP gehört damit zu den seltensten 
Erberkrankungen, die das muskuloskeletale System betreffen. Die 
Ursache der Krankheit beruht auf ein Fehlen des Abschaltsignals 
für ein Gen, das das Skelettwachstum während der Entwicklung 
eines Fötus steuert. Dadurch entwickeln Lymphozyten bei der 
Wundheilung statt normalem Narbengewebe Knochengewebe, 
welches dazu führt, dass selbst bei kleinen Verletzungen Knochen 
synthetisiert wird. [67, 46] Folge ist eine zunehmende Versteifung 
des Körpers. Typischerweise verläuft die Ausprägung der Erkrankung von kranial nach kaudal, 
so dass zuerst die Muskulatur sowie das Binde- und Stützgewebe im zervikothorakalen Bereich 
versteifen und im fortschreitendem Verlauf durch Knochengewebe ersetzt werden. Mit 
zunehmendem Alter tritt somit bei den meisten Patienten eine Einschränkung der 
Lungenfunktion auf (restriktive Einschränkung durch Verminderung der Elastance des Thorax).  
 
Abbildung 2: Klinisches 
Ausprägungsbild im 
Endstadium der 
Fibrodysplasiia ossificans 
progressiva (FOP) 
Grundlagen 
 
 
 12   
 
Zusätzlich können von außen herbeigeführte Verletzungen am Muskelgewebe wie z.B. 
Prellungen, Risse, Schnitte und Einstiche weiteres Knochenwachstum hervorrufen. Momentan 
existiert keine Behandlungsmöglichkeit oder eine Gelegenheit zur Prävention von FOP, da der 
genaue Mechanismus der Entstehung immer noch nicht vollständig bekannt ist. Wie das oben 
genannte Beispiel der Fibrodysplasia ossificans progressiva (FOP) zeigt, wirkt BMP-2 als 
Differenzierungsfaktor mesenchymaler Stammzellen, so dass selbst in Geweben, in denen 
vorher kein Knochengewebe existiert hat, unter bestimmten Voraussetzungen Knochen gebildet 
werden kann. [110] 
 
Für die beiden oben genannten Wachstumsfaktoren BMP-2 und BMP-7 konnte zudem in 
zahlreichen tierexperimentellen Studien nachgewiesen werden, dass eine signifikant schnellere 
und effektivere Knochenneubildung im Vergleich zu einem unbehandelten autologen 
Knochentransplantat erfolgt. [30, 107] Cunningham konnte zusätzlich zeigen, dass BMP-7 
geringere osteoinduktive Eigenschaften aufweist als BMP-2. Die Kombination von BMP-2 mit 
Trägersystemen in Form einer Kollagenmatrix, so wie es auch in diesem Versuch angewendet 
wird, wird in der experimentellen Wirbelsäulenchirurgie schon seit dem Jahr 2000 eingesetzt. 
[16] Hierbei dient das Kollagen als Trägermatrix für das Protein, weil der osteoinduktive 
Wachstumsfaktor selbst zwar in ein Porensystem gebracht werden kann, jedoch in der Folge 
seine funktionellen Eigenschaften verliert – so wird die Bindung an Kollagen notwendig. Die 
zusätzliche Heparinisierung des Ecopore-/Kollagen-Zylinders dient der zeitverzögerten 
Freisetzung von BMP-2 im Langzeitversuch.  
 
Kollagen selbst weist ebenfalls osteokonduktive Eigenschaften auf – insbesondere die 
Kombination mit Hydroxalapatit scheint die osteoinduktiven Eigenschaften des autologen 
Knochens effektiv zu imitieren. In verschiedenen Studien wurden Kombinationen dieser 
Substanzen getestet und osteokonduktive Effekte festgestellt. [87] Der Beschleunigungseffekt in 
Bezug auf die Knochenregeneration unter Verwendung von mineralisierten 
Kollagenimplantaten (Kollagen vom Typ I) wird dabei primär der Frühphase des 
Knochenaufbaus zugeschrieben, da hier die Ablagerung von Apatit erhöht ist. Dieser Aspekt 
wird begünstigt durch die fibrilläre Struktur des Kollagens.  
 
In vitro und in vivo Studien konnten zeigen, dass heterologes Kollagen-Vlies sowohl die 
Mineralisation als auch die Syntheseleistung der knochenbildenden Zellen insofern steigert, 
dass eine schnellere Durchbauung von Knochendefekten erzielt wird. [66] 
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Weitere Studien konnten aufzeigen, dass reines Kollagen-Vlies zur Auffüllung von 
Knochendefekten geeignet ist, jedoch Wiederherstellungsplastiken auf Grund der mangelnden 
mechanischen Stabilität des Kollagens nicht möglich sind. [115] Kombinationen aus Kollagen 
mit anderen Keramiken wie Calciumphosphaten haben gezeigt, dass diese Hybride generell 
verträglich sind und durchaus gleichwertige Knochen- bzw. Knochenmarkzubildungen im 
Vergleich zu autogener Spongiosa aufweisen. [64, 70, 84] Im eng anliegenden Kontaktbereich 
zwischen Hydroxylapatit und Knochen kommt es randständig zum An- und Einwachsen von 
Knochengewebe durch ortsansässige Osteozyten; jedoch tritt keine aktive Knochenneubildung 
durch neu gebildetet Osteoblasten ein – hierzu sind weitere Kombinationen mit Faktoren wie 
BMP-2 oder BMP-7 nötig. [32, 104]  
 
1.2.4. Regulation des Knochenumbaus 
 
Da Knochengewebe eine zentrale Rolle in der Erhaltung des Körper-Kalziumreservoirs 
spielt, ist eine genaue Regulation der oben genannten Vorgänge notwendig. Zum einen wird der 
stetige Um-, Auf- und Abbau durch parakrine Funktionswege bestimmt, andererseits wird der 
systemischen hormonellen Regulation die größere Rolle im Bezug auf die Kalziumhomöostase 
des Organismus aufgetragen. [53] Der physiologische Serumgehalt an Kalzium wird auf 2,3 
mM eingestellt; hierbei liegen 1,2 mM frei in ionisierter Form vor. Der Rest ist an Proteine 
gebunden. [4] Die wichtigste Rolle spielen während der Regulation Parathormon (PTH) und 
Calcitriol, die so auf das Knochengewebe wirken, dass der Kalziumgehalt im Blut erhöht wird. 
Den hormonellen Gegenspieler hierzu bildet Calcitonin durch dessen Wirkung die Freisetzung 
von Ca2+ gehemmt wird und somit auch der Kalziumgehalt im Blut erniedrigt wird. Zusätzlich 
wirken noch weitere Faktoren in Form von Oestrogenen und Androgenen (Förderung der 
Mineralisierung und Knochenbildung), Cortisol (wirkt einer Mineralisierung entgegen), Vitamin 
C (reguliert den regelrechten Kollagenaufbau) und letztlich Wachstumshormon (GH), welches 
den Knochenaufbau fördert. [114] 
 
Parathormon wird in den Polkörperchen der Nebenschilddrüsen gebildet und führt in der Niere 
zur Rückresorption von filtriertem Kalzium aus dem Tubulusharn sowie zur Ausscheidung von 
Phosphat über einen speziellen PTH-sensitiven Antiport. In Osteoblasten bewirkt PTH eine 
Herabsetzung der Osteoidsynthese und fördert die Ausscheidung verschiedener Stoffe, die die 
Osteoklastenaktivität steigern. Somit nutzt PTH das Kalziumreservoir des Knochengewebes zur 
Erhöhung des Serumkalziumspiegels.  
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Calcitriol wird in den Epithelkörperchen des proximalen Nierentubulus aus Calcidiol 
synthetisiert. Dieses entsteht in der Leber aus Vitamin D3, welches seinerseits in der Epidermis 
der Haut durch Sonnenlicht entsteht. Calcitriol steigert über direkte Wirkung im Dünndarm die 
Resorption von Kalzium- und Phosphationen und dies wirkt sich indirekt auf Prozesse im 
Knochengewebe aus – Calcitriol stimuliert Osteoblasten zur Proliferation und zugleich führt die 
Erhöhung des Phosphat- und Kalziumspiegels im Serum zur Verbesserung der 
Knochenmineralisierung.  
 
Calcitonin wird auch als Gegenspieler der beiden oben genannten Hormone bezeichnet, da es 
hauptsächlich die Aktivität der Osteoklasten und dadurch auch die Freisetzung von Kalzium aus 
dem Knochengewebereservoir hemmt. Oestrogene und Androgene erhöhen die 
Kalziumresorption im Dünndarm und stimulieren ebenfalls Osteoblasten zur Proliferation und 
erhöhen die Synthesegeschwindigkeit von Osteoid.  
 
Cortisol besitzt gegenteilige Effekte, in dem die Ca2+-Resorption im Darm hemmend reguliert 
ist und zeitgleich die Aktivität der Präosteoblasten zur Differenzierung gestoppt wird. Daher 
können medikamentöse Überdosierung oder Überfunktion der Nebennierenrinde zu 
Osteoporose führen (M. Cushing). Das Wachstumshormon (STH; GH) führt in der Leber zur 
Synthese von IGF-I, IGF-II, welches auch von Osteoblasten gebildet wird. Daher führt dies 
direkt zur Steigerung der Proliferation von Osteoblasten und somit steigt auch die Syntheserate 
von Osteoid im Knochen. Überproduktion von STH beispielsweise bei Vorliegen eines 
Hypophysentumors führt zum so genannten Riesenwuchs  der Pubertät oder zu Akromegalie bei 
Erwachsenen nach Schluss der Epiphysenfugen. [11, 51, 88] Verstärkt werden diese Vorgänge 
durch lokale in die Knochenmatrix eingelagerte und z.T. von den Knochenzellen selbst 
synthetisierte Differenzierungsfaktoren wie BMP-2 oder TGF-#. [14] 
 
Während sich nun kleinere Knochendefekte durch hormonelle Regulation und lokale Faktoren 
gut erneuern lassen, stößt diese Regenerationsfähigkeit bei größeren Verletzungen, wie z.B. bei 
Resektion von Knochentumoren (Plasmozytom, Osteosarkom, Ewingsarkom), Osteomyelitiden, 
Osteoporose, aber auch Trümmerfrakturen, an ihre Grenzen. [1] Hierbei stehen zum Teil die 
noch intakten Knochenenden so weit auseinander, dass einerseits die mechanische Stimulation 
zur Osteogenese ausbleibt und andererseits auch die parakrine Stimulation nicht ausreichend ist, 
um neuen Knochen zu bilden. Zusätzlich erschwert die verminderte Blutversorgung durch 
entfernte bzw. geschädigte Blutgefäße das Einwandern von Entzündungszellen, welches für die 
Frakturheilung erforderlich ist. [31] 
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In der Medizin haben sich in den vergangenen Jahren verschiedene Verfahren zur 
Überbrückung solcher Knochendefekte etabliert, wovon nun die 2 wichtigsten Verfahren 
vorgestellt werden – zum einen die ältere Distraktionsosteogenese nach Ilizarov und zum 
anderen die neueren Möglichkeiten des Knochenersatzes. 
 
1.3. Behandlung von Knochendefekten 
1.3.1. Distraktionsosteogenese nach Ilizarov 
 
Bereits 1905 wurde durch A. Codivilla die Technik des 
Calcaneusextensionsnagels präsentiert. Nach zahlreichen 
Verfeinerungen und speziellen Weiterentwicklungen unter 
Berücksichtigung von physiologischen und biochemischen 
Voraussetzungen, wurde das System jedoch auf Grund der enormen 
Komplikationsrate wieder eingestellt. [91, 127] 1951 griff G.A. 
Ilizarov das Problem wieder auf und entwickelte ein neues Verfahren, 
welches auf das biologische Verhalten des Gewebes zugeschnitten und 
mit dem die Formation neuen Knochens direkt steuerbar war. Er 
nutzte die vorausgegangenen biologischen und mechanischen 
Erkenntnisse seiner Kollegen zur Frakturheilung und konstruierte einen 
Ringfixateur mit einer hohen torsionalen und axialen Stabilität.             
Der Fixateur wird nun ober- und unterhalb des Frakturspaltes durch Kirchnerdrähte befestigt 
und das Kallusgewebe entlang des Fixateurs distrahiert, wobei minimale axiale Kräfte im 
Frakturspalt erlaubt sind. Auf das Gewebe wirkt zusätzlich das Eigengewicht des Körpers, so 
dass es zu einer Kompression des Gewebes kommt. [62] Die Vorteile dieses Verfahrens 
beruhen auf der stabilen Fixation der niederenergetischen Kortikotomie, wodurch die 
Blutversorgung gewährleistet ist. Zusätzlich wird in der Phase zwischen Kortikotomie und 
Distraktion fibröses Gewebe gebildet, welches unter permanenter Zugspannung von 1mm / Tag 
von peripher nach zentral ossifiziert. [99]  
 
Nachteilig wirkt sich jedoch die lange Tragzeit aus – der Fixateur muss bis zur kompletten 
Knochenheilung am Knochen belassen werden, was zur Bewegungsbeeinträchtigung des 
Patienten führt und gefürchtete Fixateur-assoziierte Komplikationen wie Pinstellen-Infektionen, 
Immobilisationsosteoporose und Osteomyelits nach sich ziehen kann. Dies wirkt sich somit 
wieder nachteilig auf die Wundversorgung und sekundär auf die Knochenheilung aus. Zudem 
ist die Überbrückungsstrecke aus Machbarkeitsgründen begrenzt. 
 
 
Abbildung 3: 
Darstellung des Ring-
fixateurs nach Ilizarov 
am Modell des Unter-
schenkels 
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Heutzutage wird die Distraktionsosteogenese nach Ilizarov überwiegend zur Extremitäten-
verlängerung angewendet, wobei das Verfahren bei der Behandlung posttraumatischer 
Knochenverluste häufig nicht mehr als Mittel der Wahl dient. Jedoch hat die Technik nach 
Ilizarov in der Traumatologie weiterhin ihre Berechtigung, da bei Frakturen mit großen 
Segmentdefekten die frühzeitige Implantation von synthetischen Knochenersatzmaterialien 
unmöglich wird. Gründe hierfür stellen zum einen schwere Weichteilverletzungen sowie 
Zerreißungen des Periostschlauches dar und zum anderen stehen bakterielle Infektionen, v.a. bei 
offenen Frakturen, im Vordergrund. [5] 
  
1.3.2. Entwicklung des Knochenersatzes 
1.3.2.1. Historie 
 
Die Entwicklung in der Behandlung von posttraumatischen Knochendefekten lässt sich 
schon auf die prähistorische Zeit zurückführen. Die Geschichte zeigt, dass Implantate zunächst 
zur Rekonstruktion von kraniofazialen Defekten verwendet worden sind, wobei die gewonnenen 
Erkenntnisse durchaus auch in der Behandlung von allgemeinen Frakturen bzw. 
posttraumatischen Knochendefekten (beispielsweise chirurgische Resektion von Tumoren oder 
aber mehrfache Frakturen eines Knochens sowie diverse Knochenpathologien wie 
Kallusbildung, Osteomyelitiden, Osteoporose und Pseudarthrosen) Verwendung fanden. Sie 
hatten das gemeinsame Ziel, dem Patienten mit Hilfe eines Knochenersatzmittels bestmögliche 
Lebensqualität zu gewährleisten. In den peruanischen Anden wurde ein 4000 Jahre alter Schädel 
gefunden, dessen frontaler Knochendefekt mit einer Goldplatte verschlossen war [28]. Aus 
solchen und vergleichbaren Funden lässt sich ableiten, dass vor allem in Mittel- und 
Südamerika das gemeine Volk mit Implantaten aus Flaschenkürbissen oder Nussschalen 
versorgt wurde, während die Noblesse Gold- bzw. Silberimplantate erhielt. [106]  
 
Die erste schriftliche Erwähnung einer Schädeldachrekonstruktion geht auf Fallopius (1523-
1562) zurück; hier wurde zu Gold als Implantat geraten. Mehr als 100 Jahre später wurde eine 
erfolgreiche Schädeldachrekonstruktion mittels eines Hundeknochens in Job Janszoon van 
Meekeren’s Buch „Observationes Medico-Chirurgicae“ aufgeführt. [106] Zu welchem 
Zeitpunkt die Völker der Südsee Behandlungen bzw. Operationen mit Kokosnussschalen als 
Knochenersatz durchführten ist nicht genau einzuschätzen, jedoch fanden sich erste 
Aufzeichnungen durch die westliche Welt ab dem Jahre 1853. [38] Die erste experimentelle 
Auseinandersetzung zum Thema Knochenersatz begann ab der zweiten Hälfte des 19. 
Jahrhunderts.  
 
 
Grundlagen 
 
 
 17   
 
1859 war L. Ollier einer der Ersten, der Tierstudien mit der Frage nach 
Knochenersatzmaterialien durchführte. Auf ihn geht auch die Etablierung der Begriffe autogen, 
allogen und xenogen zurück. [89] Später erfolgte von A. Barth die histologische Aufarbeitung 
des Verhaltens von Knochenimplantaten im Organismus. Er beschrieb den Umbau des 
Implantats in empfängereigenen Knochen und führte damit den Begriff „schleichender Ersatz“ 
ein. [9] Die Arbeit von Barth wurde dann von G. Axhausen weitergeführt. Auf ihn geht der 
Nachweis zurück, dass autogene Knochenimplantate den Allogenen überlegen sind und dass 
xenogene Implantate keine Fähigkeit zur Regeneration besitzen. [7] 
 
1892 wurde der erste Kieferersatz mit autologem Knochen beschrieben. [8] Aber erst im Jahr 
1900 wurde durch den russischen Chirurgen W. Sykoff das erste freie Knochentransplantat aus 
patienteneigenem Knochen eingesetzt. In den Jahren 1932 und 1936 wurde zum ersten Mal von 
H. Matti die Transplantation autogener Spongiosa mit Kortikalisanteilen zur Behandlung von 
Pseudarthrosen vorgenommen. Dieses Verfahren konnte sich jedoch auf Grund von 
unzureichenden mechanischen Stabilisationsmethoden nicht erfolgreich durchsetzen und 
erlangte erst mit der weiteren Verbesserung von geeigneten Osteosynthesetechniken größere 
Bedeutung. [12] Heute, etwa 70 Jahre später, gilt als Goldstandard zum Knochenersatz immer 
noch der autogene Knochenersatz, der zu knapp 90% der Fälle zu Einsatz kommt. Dies zeigen 
auch aktuelle Zahlen aus den USA; dort werden alljährlich ca. eine halbe Million operative 
Eingriffe vorgenommen, bei denen der Einsatz von Knochengewebe notwendig ist. Dabei 
stellen Eingriffe an der Wirbelsäule wie beispielsweise Aufrichtoperationen die Hälfte der 
genannten Operationen dar. Die restlichen 10% verteilen sich auf den Einsatz von 
synthetischem Knochenersatz. [19, 10]  
 
Die Bestrebungen der modernen Medizin nach der ausschließlichen Verwendung von 
patientenfremden Knochenmaterial hat in jüngster Zeit die Entwicklung der alloplastischen, 
also synthetischen Knochenersatzmaterialien, vorangetrieben. [85] Die Fortschritte auf der 
Suche nach dem idealen patientenfremden Knochenersatzstoff werden neben den traditionellen 
Verfahren in den folgenden Ausführungen behandelt. Da der synthetisch hergestellte 
Biowerkstoff „Ecopore“ das Thema dieser Arbeit ist, fällt der detaillierten Ausführung zur 
Gruppe der synthetischen Knochenersatzmaterialien ein Großteil der Beschreibung zu.   
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1.3.2.2. Autogener Knochen und allogene / xenogene Implantate  
 
Wie bereits angeführt, wird der Knochen morphologisch in eine dicht gepackte 
Kompakta und eine schwammartig gebildete Spongiosa unterteilt; Spongiosa weist eine 
trabekelartige Struktur und dementsprechend eine geringere mechanische Stabilität auf – dies ist 
auch der Grund dafür, dass sie ca. 10-mal schneller vaskularisiert als der kompakte Anteil eines 
Knochenstücks. Daraus folgt, dass der spongiöse Anteil schneller und oft zu 100% in das 
Transplantatlager der Patienten eingebaut wird, während es möglicherweise nie zu einem 
vollständigen Umbau von reinen Kompaktatransplantaten kommt. [10] Unter den verschiedenen 
möglichen Spenderarealen des menschlichen Körpers, wie z.B. Unterkiefer, Rippe und 
Beckenkamm, weist die Kalotte die höchste volumetrische Dichte der Spongiosastruktur mit 
57,6% auf. [90] Die volumetrische Dichte der Spongiosastruktur des Beckenkammes beträgt 
hingegen 16,3% und die der Rippe lediglich 7,9%. Im Gegensatz zur Rippe und zum 
Beckenkamm besitzt die Diploe der Kalotte damit relativ dicke massive Bälkchen und die 
Markräume zeigen sich vergleichsweise eng. Aufgrund dieser Gefügestruktur kann gefolgert 
werden, dass es bei dem relativ lockeren weitmaschigen Spongiosagerüst der Rippe und des 
Beckenkamms frühzeitiger zu einem Zusammensintern des Grundgerüstes kommen kann.  
 
Dennoch gelten zumindest in der orthopädischen Chirurgie als ergiebigste Entnahmestelle für 
die autogene Spongiosa die beiden Cristae iliacae des Os ilium (Beckenschaufeln), nicht zuletzt 
auf Grund der besseren Zugänglichkeit. [96] Je nach Indikation kann sowohl reine Spongiosa in 
Chipform als auch ein kortikospongiöser Span (mono-, bi-, trikortikal) gewonnen werden. Will 
man spongiöses Knochenmaterial gewinnen, so empfiehlt sich die Entnahme aus der dorsalen 
Beckenschaufel, die die größte Knochenmenge bietet. Das ventrale Becken weist eine deutlich 
geringere Masse auf und im mittleren Bereich lässt sich so gut wie kein spongioses 
Knochenmaterial auslösen. [109] Somit sind Vorteile dieses Verfahrens, daß der implantierte 
Knochenspan eine günstige körperliche Toleranz besitzt, in der Zusammensetzung der Matrix 
ähnlich ist, alle relevanten Faktoren zur Differenzierung und Wachstum (BMP-2, TGF-#, …) 
enthält und die komplette Zellausstattung des Empfängerlagers wie Stammzellen, 
Osteoprogenitorzellen, Osteoblasten, Osteoklasten und Osteozyten aufweist. Ein weiterer 
Aspekt betrifft die vollständige Vaskularisierung des Knochenimplantats, so dass alle Faktoren, 
die für den restlosen Einbau des Implantats notwendig sind, gegeben sind. Nachteilig wirken 
sich jedoch die begrenzte anatomische Verfügbarkeit und die langsame Regeneration im 
Entnahmegebiet aus.  
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Nicht außer Betracht lassen darf man die Erhöhung der Morbidität für den Patienten durch den 
zusätzlichen Eingriff mit den bekannten Komplikationen wie Entzündung, Einblutung und 
Wundheilungsstörungen bis hin zu Langzeitbeschwerden in 20% der Fälle. Weiterhin ist nicht 
immer eine erfolgreiche Osteointegration des autologen Knochens zu erwarten. [49, 79] 
 
Beim allogenen (Mensch (a) $ Mensch (b)) bzw. xenogenen (Tier $ Mensch) Implantat 
stammt das Spendermaterial nicht vom Patienten selbst und weist daher eine viel höhere 
Verfügbarkeit auf, wobei dem Patienten ein zusätzlicher Eingriff erspart wird. Zusätzlich lassen 
sich die gewonnenen Transplantate chemisch und biologisch insoweit modifizieren, dass sie 
besser an ihr Transplantatlager angepasst sind. Während der Transplantation von allogenem 
Knochenmaterial sind allerdings einige Dinge unter Rücksichtnahme auf immunologische 
Überlegungen zu beachten, um einen bestmöglichen Einbau zu gewährleisten.  
 
Allogener Knochen sollte frühestens drei Monate nach seiner Gewinnung implantiert werden, 
denn eine längere Lagerzeit wirkt der hohen Immunogenität entgegen. Die Zeitspanne zwischen 
Gewinnung und Implantation sollte jedoch 12 Monate nicht überschreiten, da nachgewiesen 
werden konnte, dass die knochenheilungsstimulierende Eigenschaft mit der Zeit reduziert wird. 
[78] In der Regel werden gefriergetrocknete Knochenspäne verwendet, die vor der endgültigen 
Implantation noch angepasst werden können. Der Nutzen dieses Verfahrens besteht in der 
hohen, fast unbegrenzten Verfügbarkeit und den oben genannten ähnlichen Eigenschaften zu 
patienteneigenem Knochen.  
 
Häufigste Indikationen für allogenen Knochen sind große Knochendefekte, bei denen das 
Einbringen von großen, mechanisch höchst stabilen Knochenstücken mit einer adäquaten 
biologischen Eigenschaft erforderlich ist – hier zu nennen wären beispielsweise 
Aufrichtungsoperationen an der Wirbelsäule, Acetabulumrekonstruktionen bei TEP-Wechsel 
und Calcaneusteilplastik bei Pes planus juvenilis (kindlicher Plattfuß) mit assoziierter 
Calcaneusverkürzung. Die genannten Indikationen stellen einen besonders hohen Anspruch an 
die Stabilität des Knochens, so dass hier oft allogener kortikospongiöser Knochen (trikortikal) 
verwendet wird. Weiterhin ist er indiziert, wenn autologer Knochen nicht in ausreichendem 
Maße vorhanden ist. [69] Jedoch ist auch bei diesem Verfahren (modifizierter / unbehandelter 
Knochenspan) keine sichere Gewährleistung der vollständigen Osteointegration gegeben.  
 
Viel wichtiger ist allerdings die Möglichkeit der Übertragung von Infektionskrankheiten (z.B. 
HIV). Daher veröffentlichte 1990 unter Berücksichtigung dieser Gefahrenquelle der 
wissenschaftliche Beirat der Bundesärztekammer „Richtlinien zum Führen einer 
Knochenbank“. [112, 133]  
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Eine Reaktion auf diese anspruchsvollen Richtlinien war, dass von der Verwendung von 
allogenem Knochen zunächst Abstand genommen wurde, viele der klinikeigenen 
Knochenbänke geschlossen wurden und stattdessen die Bestrebungen zu einem idealen 
alloplastischen Knochenersatz zunahmen.  
 
1.3.2.3. synthetische Biomaterialien zur Behandlung ossärer Defekte 
 
Im Allgemeinen zeichnen sich synthetisch hergestellte Knochenersatzmaterialien durch 
eine hohe Verfügbarkeit, gute Aufbereitungs- und Bearbeitungsmöglichkeiten und dem 
Knochen z. T. ähnliche mechanische Eigenschaften aus. Die große Gruppe der künstlichen 
Werkstoffe lässt sich nun auf Grund ihrer Basismaterialien in folgende Klassen unterteilen: 
• Polymere 
• Metalle mit Metalllegierungen 
• Keramiken und Gläser 
• Composites 
 
Die folgende Tabelle zeigt eine grobe Aufteilung der vorhandenen Werkstoffe mit ihren 
medizinischen Anwendungsgebieten.  
 
Werkstoffe 
Anwendungen 
Metalle Polymere Keramische  Werkstoffe 
Osteosynthese, 
Gelenkersatz 
Rostfreie Stähle 
Titan und Titan- 
legierungen 
Co-Cr-Legierungen 
Polyethylen (UHMWPE) 
Polymethylmethacrylat 
Aluminiumoxid 
Zirkonoxid 
Calciumphosphate 
Dentalchirurgie 
Titan und Titan- 
legierungen 
Co-Cr-Legierungen 
Amalgam (Hg-Ag-Sn) 
Goldlegierungen 
Polymethylmethacrylat 
Aluminiumoxid 
Zirkonoxid 
Calciumphosphate 
Porzellan 
Gefäßchirurgie Co-Cr-Legierungen 
Polyester 
Polyetrafluorethylen 
Polysiloxane 
Polyurethane 
  
Chirurgische  
Instrumente 
Rostfreie Stähle 
Titanlegierungen    
Ophthalmologie   Polymethylmethacrylat Polysiloxane Hydrogele   
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1.3.2.4. Überblick über die Werkstoffklassen 
 
Die Gruppe der Kunststoffe (Polymere) sind mittlerweile aus der Medizintechnik nicht 
mehr zu entbehren. Dort geht es zum einen um Geräte der medizinischen Versorgung bis hin zur 
Kunststoffmembran der künstlichen Niere. Zum anderen dienen heutzutage Kunststoffe als 
permanente Implantate im menschlichen Körper – etwa als Gelenkersatz, künstliche 
Herzklappe, Gefäßersatz, oder Sehnenplastiken. [35]  
 
Zur besseren Übersicht sind in Tabelle 2 verschiedene Indikationen den polymeren Werkstoffen 
gegenübergestellt. 
 
 
Polymerer Werkstoff Medizinische Anwendung 
Polyurethan (PU) Bauchhöhlenimplantate, Nervenleiterbahnen[17] 
Silikon Kosmetische Implantate; Leiter für Nervenstränge[22] 
Glutaraldehyd Klebstoff bei Koronarläsionen[61] 
Hyaluronsäure 
Entzündungshemmer in Gelenken 
Kosmetische Anwendung,  
Herstellung von Lippenvolumen[73] 
Polyacrylat-Klebemassen Wundschnellverbände 
Polyacrylate, Polyester, 
Silikone, PU-Präpolymere Gelenkpfannen, Schmelzhaftklebstoffe 
Polyhydroxybuttersäure 
medizinische Membranen zur Wundabdeckung[24] 
Implantate, Herzklappen 
Schrauben[58] 
Zusätze im Knochenzement[33] 
Alginat, Polysaccharide Implantate zur kontrollierten Wirkstofffreisetzung 
Acrylate Knochenzemente[35] 
 
Wesentliche Vorteile der Polymere bestehen in ihrem geringen Gewicht gepaart mit einer 
leichten Verformbarkeit bei höchsten Ansprüchen an die Formgebung und Maßhaltigkeit. 
Zusätzlich weisen sie geringe Reibungswiderstände auf, wenn sie mit anderen Materialen in 
Kontakt treten, d.h. sie bilden einem Gleitlager ähnliche Eigenschaften aus. Dies wird heute z.B. 
bei dem Einsatz von künstlichen Gelenkpfannen genutzt. Nachteile entstehen dann, wenn 
spezielle Leistungen gefordert werden, wie z.B. thermische Eigenschaften, elektrische 
Leitfähigkeit und z.T. auch mechanische Stabilität.  
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Da viele Polymere nur bedingt oberflächenkompatibel sind, bieten ihre Molekularstruktur sowie 
die Polymerchemie einige Möglichkeiten zur Funktionalisierung und Kopplung mit zusätzlichen 
Komponenten. Zudem unterliegen viele Polymerverbindungen eigenschaftsbezogenen 
Veränderungen durch hydrostatische Prozesse im Organismus. So ist vorstellbar, dass 
Kunststoffe in Zukunft als Vektoren für Medikamente dienen können – L-Dopamin oder 
Schmerzmedikamente könnten in eine Kunststoffmatrix eingebaut werden, die dann implantiert 
wird und so gegen das Parkinson Syndrom oder aber gegen rheumatische Erkrankungen wirken. 
[40] In der Traumatologie werden bereits die biologisch abbaubaren Polymere wie Polylactic 
acid (PLA) und Polyglycolic acid (PGA) als Knochenschrauben oder –dübel zur Fixierung von 
Knochenenden verwendet, wobei sich eine osteoinduktive Oberflächenfunktionalisierung als 
positiv herausgestellt hat. [71]  
 
Ein anderer auf Polymeren basierender Werkstoff stellt das Polymethylmethacrylat 
(Kurzzeichen PMMA) dar. PMMA wird in der Zahnmedizin in Kombination mit Metallsalzen 
für Teil- oder Totalprothesen eingesetzt. In der chirurgischen Orthopädie findet es Verwendung 
als Knochenzement für Hüftendoprothesen oder als Therapieoption bei Wirbelkörpereinbrüchen 
(perkutane Vertebroplastie / vertebrale Augmentation) – hierbei wird der der Zement vor Ort 
angemischt und härtet unter Druck und Hitze aus; Aktivatoren können dem PMMA beigemischt 
werden. [50] Durch die thermische Reaktion kann es jedoch zum Untergang umliegenden 
Gewebes kommen, so dass unbehandeltes PMMA der osteointegren Wirkung entgegensteht und 
sogar toxisch schädigend wirken kann. [39] 
 
Neben den synthetisch hergestellten Polymeren existiert eine weitere Gruppe – die natürlichen 
Polymere, die aus tierischem Material gewonnen werden. Hierzu gehören Kollagen, Chitin und 
Chitosan sowie Fibrin. Kollagen findet Anwendung als Blutgefäßersatz, Bänder- und 
Sehnenersatz, Corneaimplantat, Dialysemembran und als Wundabdeckung. Zusätzlich lässt sich 
Kollagen als Trägerstruktur für bioaktive Moleküle verwenden, um eine kontrollierte Abgabe 
dieser Faktoren zu erreichen. Diese Möglichkeit wird später in dieser Arbeit vorgestellt. Chitin 
und Chitosan werden vorwiegend in der Kosmetik und Medizin für künstliche Gefäße, Haut 
und Kontaktlinsen angewandt und gelten als billiges Rohprodukt, da sie ein Abfallprodukt der 
Lebensmittelindustrie darstellen (gewonnen aus Garnelenschalen). Fibrin und fibrinogenhaltige 
Substanzen dienen der Blutstillung und Wundversorgung – so z.B. als Gewebeklebstoff bei 
kleineren Hautdefekten.  
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Metalle und ihre Legierungen machen in der Gruppe der synthetischen Knochenersatzstoffe 
einen Großteil aus. So werden beispielsweise in den USA im Jahresmittel bei orthopädischen 
Operationen in 4 von 10 Fällen metallische Implantate eingesetzt. [18] Sie dienen in der 
traumatologischen Chirurgie oft nicht dem permanenten Knochenersatz, sondern vielmehr der 
Osteosynthese bei knöchernen Frakturen, indem sie durch Fixation der Knochenenden die 
Einwirkung von Scherkräften auf den Frakturspalt verhindern. Somit wirken metallische 
Implantate in Form von Schrauben, Nägeln, Drähten oder Platten passiv auf die Osteogenese 
ein, üben aber keine direkte Wirkung auf die Knochenheilung aus. Hier spielen insbesondere 
Titanlegierungen eine große Rolle. Sie verbleiben z.T. permanent im Körper oder werden nach 
einer Zeit von 9-12 Monaten entfernt. Im hochlasttragenden Bereich des totalendoprothetischen 
Knochenersatzes und der Knochenaugmentation haben sich Stahl- sowie Co-Cr-Legierungen als 
günstig erwiesen. Auf Grund ihrer hohen Zug- bzw. Bruchfestigkeit und dem vergleichsweise 
hohen Elastizitätsmodul finden sie Verwendung als künstliche Hüft- oder Kniegelenke.  
 
Eine Sonderrolle fällt hierbei den Titanlegierungen zu, die eine günstige Anbindungsfähigkeit 
an den Knochen aufweisen. [48] Hinzu kommen Stahl- und Titanlegierungen in weiteren 
Bereichen der Medizin – chirurgische Instrumente (Titan / Stahl), Stents in der Gefäßchirurgie 
(Co-Cr) und Zahnersatz in der Dentalchirurgie (Titan).  
 
Unter den biokompatiblen keramischen Werkstoffen, die auch als Biokeramiken bezeichnet 
werden, versteht man im Allgemeinen die kristallinen, inerten (biologisch inaktiven) Werkstoffe 
aus Aluminiumoxid ("-Al2O3 / Korund) und Zirkonoxid [128, 94] sowie die Gruppe der 
bioaktiven Stoffe mit Calciumphosphaten, bioaktiven Gläsern und Glaskeramiken – sie stellen 
in ihrer Gesamtheit letztendlich die nicht-organischen und nicht-metallischen Werkstoffe dar. In 
der Medizin bieten sie sich an, da sie sich durch eine relativ hohe Abriebfestigkeit auszeichnen. 
Typisch ist auch die im Verhältnis niedrige Druckbelastbarkeit sowie eine geringe Elastizität. 
Zudem werden Biokeramiken eingesetzt als Vektoren für Enzyme, Antikörper und Antigene.  
 
Am häufigsten findet man Gläser und Keramiken jedoch im Bereich des Knochenersatzes bzw. 
der (Zahn-)Prothetik – hier stellen sie die große Breite der Gold-Porzellan-Kronen, mit Glas 
gefüllten Zementarten oder künstlicher Zahnersatz. Bei Hüftgelenk-Endoprothesen werden die 
inerte Keramik Aluminiumoxid ("-Al2O3 / Korund) und Zirkonoxid für Hüftkugeln sowie 
Calciumphosphate in Form von Hydroyxlapatit als Beschichtung auf Prothesenschäften 
verwendet. [56] Korundimplantate bestehen aus einem feinkörnigen, polykristallinen Al2O3, 
welches bei ca. 1800°C gesintert wurde.  
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Somit besitzt Aluminiumoxid von allen Biokeramiken die dichteste Struktur und damit auch die 
höchste Härte in Kombination mit einer hohen Verschleißbeständigkeit. Nachteilig wirkt sich 
jedoch das Problem des Abriebs im Langzeitverlauf aus, welches bis heute immer noch nicht 
vollständig gelöst worden ist, aber in neuen Ansätzen verfolgt wird. Zirkonoxid befindet sich 
erst seit kurzer Zeit in der klinischen Anwendung, so dass die Langzeitergebnisse noch 
ausstehen. So findet es beispielsweise Einsatz als Dental-Prothesen-Gerüst.  
 
Durch die geringe Festigkeit sind Calciumphosphate nur für nicht-
lasttragende Anwendungen geeignet. Sie bieten sich auf Grund 
ihrer hohen Resorbierbarkeit und vor allem wegen der nahezu 
identischen Struktur mit der mineralischen Phase des 
Knochengewebes an – zu dieser Gruppe zählt man Hydroxylapatit 
Ca5(PO4)3OH) sowie #-Tricalciumphosphat. [98] Hydroxylapatit 
findet Verwendung als Knochenersatzwerkstoff in Form von 
Pulvern oder Beschichtungen. So wird es z.B. auch zur 
Stabilisierung von keramischen Mittelohrimplantaten oder zur 
Beschichtung von Femurschäften bei Hüftendoprothesen genutzt, 
da es folgende positive Eigenschaften aufweist: Es kann eine 
rasche Knochenanbindung und somit eine schnelle 
Einheilungszeit gewährleistet werden, so dass sich zwischen 
Implantat und Knochengewebe eine hohe Festigkeit ausbildet. 
Zusätzlich ist die Freisetzung von metallischen Ionen, wie sie bei metallischen Implantaten 
gefürchtet ist, stark reduziert, so dass auch die Gefahr von allergischen Gewebsreaktionen 
gering ist.  
 
Zur Gruppe der bioaktiven Gläser gehören die zurzeit verwendeten Biogläser. Sie setzen sich 
aus den Komponenten SiO2, Na2O, CaO und P2O5 zusammen – das in der Orthopädie häufig 
verwendete Bioglass®, Ende 1960 von Larry Hench entwickelt, enthält 45% SiO2, 24,5% Na2O, 
24,4% CaO und 6% P2O5 (jeweils in Gew.%). Diese Gruppe ist im Gegensatz zu den anderen 
Keramiken mit der höchsten Sprödigkeit behaftet, aber auf Grund der direkten 
Knochenanbindung bei bestimmter chemischer Zusammensetzung für Implantate relevant. [57] 
Dabei bilden sie an ihrer Grenzfläche in physiologische Umgebung Sol-Gel-Schichten aus, die 
dann an die mineralische Phase der Knochenmatrix gebunden werden können und somit direkte 
Wirkung auf die Osteogenese ausüben. [55]  
 
 
 
Abbildung 4: Calcium 
Granulat der Fa. Biomet® 
Deutschland. Calcibon® 
zeichnet sich durch gute 
Verträglichkeit und Bio-
degradation aus. Auf Grund 
seiner Porosität besitzt es eine 
geringe Druckfestigkeit, 
ermöglicht jedoch ein leichtes 
Einwachsen von Knochen-
gewebe in die Poren. 
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Denkbar ist auch die Kombination der oben genannten Werkstoffklassen untereinander. Man 
spricht in der Entwicklung von Mehr-Bauphasen-Werkstoffen bzw. Komposit-Werkstoffen und 
beschreibt damit die Addition eines zweiten oder dritten Biomaterials zu einem Basismaterial, 
um die Aktivität der entstehenden Verbundwerkstoffe im Vergleich zu den Einzelkomponenten 
so zu verbessern, dass für die unterschiedlichen klinischen Anforderungen verschieden passende 
Knochenersatzmittel geschaffen werden – dies zeigt sich auch in den zahlreichen 
Neuentwicklungen der letzten Zeit. 
 
Demgemäß lassen sich beispielsweise Hüftendoprothesen insoweit verfeinern, dass der 
metallische Schaft aus Titan oder Stahl mit einer keramischen Gelenkkugel ergänzt und einer 
Gelenkpfanne aus Polymeren mit geringen Reibungseigenschaften kombiniert wird. So erhält 
man durch die Titanlegierung am Schaft eine ausgezeichnete mechanische Stabilität mit hohem 
Elastizitätsmodul, während die hohe Abriebfestigkeit bei Bewegungskräften für den künstlichen 
keramischen Gelenkkopf und einer polymerisierten Gelenkpfanne ideal ist. [23]  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Weitere Möglichkeiten liegen in der Kombination von Gläsern, Keramiken und Polymeren. 
Hierbei werden die Materialien in Polymere eingebracht, um die biologischen Eigenschaften des 
Basismaterials zu erhöhen. [60, 54, 3] Weiterhin werden in neuen Ansätzen synthetische 
Biomaterialien mit biologisch-organischen Komponenten verknüpft. Beispielsweise können 
Keramiken aus Calciumphosphatkristallen mit Kollagen verstärkt werden, um zum einen eine  
höhere Stabilität zu gewinnen und andererseits ist so eine höhere Ähnlichkeit mit dem 
Transplantatlager, also der Knochensubstanz, zu erreichen. [75] Eine andere Strategie stellt die 
Kombination von Biomaterialien mit ausgewählten Faktoren und Proteinen wie BMP-2, 
Heparin oder Fibronectin dar. Hierbei wird die Oberfläche des Werkstoffes mit den genannten 
Faktoren beschichtet, um die Adhäsion, das Wachstum oder die Differenzierung von 
Knochenzellen positiv zu beeinflussen bzw. zu induzieren. [47, 63] 
Abbildung 5: neuartiger Ansatz von verschiedenen Bauphasen 
beim totalendoprothetischen Hüftgelenkersatz. Man erkennt 
auf der linken Abbildung Komponenten des künstlichen 
Hüftgelenks bestehend aus Schaft (Titan), Kopf (Metall-
Legierung) und Hüftpfanne (Polyethylen). Rechtsseitig sieht 
man eine Schemazeichnung über das eingebaute Implantat 
abgebildet. 
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Auf Grund der technischen Möglichkeiten lassen sich je nach klinischer Indikation die 
unterschiedlichsten Composites entwickeln – in der Vergangenheit war ein Komposit-Werkstoff 
eher ein Kompromiss, heute dagegen ist abzusehen, dass ein ideales, für zahlreiche klinische 
Anforderungen einsetzbares Knochenersatzmaterial  vermutlich ein Composite sein muss, um 
der Komplexität des „bone  remodelling“ gerecht zu werden. [121] Der in dieser Arbeit 
vorgestellte Komposit-Werkstoff Ecopore entspricht einem Composite aus 2 Phasen bestehend 
aus Glas und Keramik, welches mit bioaktiven Faktoren und Proteinen gefüllt wird. Zusätzlich 
zeichnet sich Ecopore durch ein Porensystem aus, welches Auswirkungen auf die Biomechanik 
des gesamten Implantats ausübt. 
  
Abschließend ist noch das Verfahren des Tissue Engineering zu nennen – hier wird mittels 
Ingenieursprinzipien patienteneigenes Material in Form von Stamm- bzw. Vorläuferzellen aus 
Knochenmark gewonnen, dann auf synthetische Träger, den „scaffolds“ (Leitstrukturen) 
gebracht und schließlich vermehrt. Es bilden sich nach einiger Zeit aus Trägerstruktur und 
kultivierten Zellen ein Verbundwerkstoff, die „vital-actival composites“ aus. Dadurch lassen 
sich am ehesten die strukturellen und funktionellen Eigenschaften des Zielgewebes erreichen. 
Dieses Verfahren besitzt die demnach die höchste Biokompatibilität ist jedoch relativ zeit- und 
kostenintensiv. [132] Hierbei wäre auch eine Kombination mit dem Biocomposite „Ecopore“ 
denkbar, ließe sich aber auf Grund der zu hohen Kosten in diesem Versuch nicht verwirklichen.  
 
1.3.2.5. biologische, mechanische und chemische Anforderungen an die einzelnen 
Knochenersatzmaterialien 
 
Grundsätzliche Anforderungen an ein Knochenersatzmittel ergeben sich aus den 
Aufgaben, die dieses Material im vitalen Transplantatlager erfüllen soll – Lastenträger, 
Strukturgeber, Biodegradation und letztendlich Biokompatibilität sind nur einige Aspekte, die 
zu beachten sind. So dürfen die eingesetzten Substanzen im Bezug auf die Biokompatibilität 
weder selbst noch ihre Abbau- bzw. Abriebprodukte eine Toxizität, Kanzerogenität oder 
Teratogenität aufweisen. Lokale sowie systemische Nebenwirkungen bleiben ebenfalls zu 
beachten. Hinzu kommt, dass die gewählten Substanzen im in-vivo-Präparat keine Antigenität 
aufweisen und somit keine immunologischen Entzündungsreaktionen hervorrufen dürfen. Im 
Bezug auf Knochenersatzstoffe ergibt sich aus den oben genannten Anforderungen, dass die 
Substanzen u.a. eine Art Platzhalterfunktion einnehmen, um das Einwachsen von Granulations- 
bzw. Bindegewebe statt des Knochengewebes zu verhindern. Sie dienen als passagere Stütze bei 
knöchernen Defekten und können je nach Art der Modifikationen zusätzliche Eigenschaften 
besitzen.  
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Ihnen allen gemeinsam ist jedoch die Fragestellung nach der Biokompatibilität – hier 
unterscheidet man Struktur- und Oberflächenkompatibilität. Die Strukturkompatibilität bezieht 
sich auf die Anpassung des Implantats, ibs. der Struktur, an die Verhältnisse im 
Transplantatgewebe; demnach muss bei synthetischen Knochenersatzmitteln dem strukturellen 
Aufbau des Knochens Rechnung getragen werden. Die Faseranordnung in Knochengewebe ist 
nicht homogen angeordnet, sondern gleicht vielmehr einem anisotropen Aufbau, d.h. die 
Fasersysteme liegen je nach Belastungsmuster örtlich variabel und in unterschiedliche 
Richtungen vernetzt. Daher formulierte man die strukturelle Biokompatibilität als 
Designkriterium für Implantate. [129]  
 
Weiterhin sind zu verbessern die Ähnlichkeiten des Implantats in Bezug auf die Druck-, Zug-, 
Biege- und Elastizitätseigenschaften, während die Abriebsgeschwindigkeit als Faktor der 
Ermüdbarkeit entsprechend klein ausfallen soll. [101] Ist dies nicht der Fall bzw. sind die 
Unterschiede zwischen Implantat und Zielgewebe zu groß, so kommt es zum so genannten 
„stress shielding“. Dieser Begriff beschreibt die Lockerung des Implantats im Knochen durch 
lokale Knochenabbauprozesse, so dass in der Folge die mechanische Stimulationskomponente 
für das „bone remodelling“ ausbleibt und stattdessen eine lokale Entzündungsreaktion gefördert 
wird. Ein weiterer Aspekt ist die genaue Anpassung des Implantats an die mechanischen 
Anforderungen im Transplantatgebiet – übersteigt die physiologische Belastung die 
Belastbarkeit des Implantats, kommt es zur Materialermüdung, was erneut eine Lockerung des 
Implantats vom Knochengewebe zur Folge hat und im schlimmsten Fall in einen Materialbruch 
enden kann. [72]  
 
Die genannten Komplikationen, insbesondere häufig bei Implantaten der metallischen 
Materialklasse, lassen sich nun durch die Entwicklung von offen-porösen und auch 
oberflächenstrukturierten Werkstoffen nahezu minimieren – so kommen z.B. bei zementlosen 
Hüftprothesen speziell strukturierte Oberflächen zum Einsatz, um die Verbindung des 
Implantats mit dem Knochengewebe zu erhöhen. [48]  
 
Keramiken bieten dagegen den Vorteil, dass sie sich im Hinblick auf ihre Oberflächen- und 
Strukturkompatibilität hin modifizieren lassen und daher für die Implantattechnik als geeignet 
erscheinen. Sind mechanische Belastbarkeiten gewünscht, so wird das Implantat auf 
Porenfreiheit hin optimiert, was zu oben genannten Komplikationen führen kann. Will man 
jedoch günstige Reaktionen des Implantats mit dem umliegenden Gewebe erreichen, so ist eine 
poröse Oberfläche bzw. ein vollporöser Werkstoff ideal – die so genannte Strukturporosität.  
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So sind in der Entwicklung von Zelltransplantation Trägersysteme hergestellt worden, deren 
Porosität die Nährstoffversorgung der in den porösen Träger eingeschlossenen Zellen sichert. 
[130] Aus den genannten Beispielen wird deutlich, dass nicht nur die Wahl des Materials für die 
optimale Integration verantwortlich ist, sondern auch Makro- und Mikrostruktur des Implantats 
in enger Verbindung mit den Eigenschaften des Materials steht. Wird die gewählte Keramik en 
bloc eingesetzt, so steht die stabilisierende Komponente im Vordergrund. Dagegen werden 
keramische Granulate häufig nur zur Defektfüllung von kleineren Defekten angewandt, wenn 
keine mechanische Stabilität gewünscht ist. Diese werden dann häufig mit patienteneigenem 
Material gemischt, so dass eine formbare Masse entsteht. Mikrostrukturell bieten Porositäten die 
Möglichkeit, Gewebereaktionen auf keramische Werkstoffe in einem bestimmten Maß zu 
beeinflussen und entsprechend der unterschiedlichen klinischen Anwendungen zu verwenden. 
In dieser Arbeit wird später auf die einzelnen Modifikationsmöglichkeiten näher eingegangen.  
 
Ein weiterer wesentlicher Punkt stellt die Oberflächenverträglichkeit dar – relevant sind hier 
v.a. die biologischen, chemischen, physikalischen und morphologischen Eigenschaften des 
Implantats. Sie sind entscheidend für die Aufnahme in das Implantatgewebe und die Interaktion 
mit dem Zielgewebe. Grundsätzlich reicht das Spektrum der Interaktion von biologisch inert, 
über bioaktiv und zytotoxisch bis hin zum biodegradablen Werkstoff. Während die ersten 
beiden genannten Punkte lediglich auf die Oberflächeneigenschaft zurückzuführen sind, 
beziehen sich die letztgenannten Eigenschaften auf den gesamten Werkstoff. [129]  
 
Bioinerte Materialien zeichnen sich durch eine chemisch passive Oberfläche aus, d.h. sie 
können keine biologischen Makromoleküle binden. Demnach sind sie nach Implantation in das 
Zielgewebe frei von jedem biologischen Kontakt mit dem umliegenden Gewebe, da sie keine 
Adhäsion von Zellen ermöglichen, wobei mechanischer Kontakt weiterhin besteht. Nach 
Implantation bildet sich an der Oberfläche von bioinerten Materialien stets eine 
Bindegewebesschicht aus, die das Implantat vom der Umgebung abkapselt. Als Beispiel für ein 
solches Material kann Aluminiumoxid (Al2O3) angeführt werden.  
 
Eine gesonderte Stellung in dieser Gruppe nehmen diverse Metalle wie Titan (TiO2) bzw. Tantal 
ein, da sie nach Implantation durch oxidative Passivierung eine gewollte bioaktive Oberfläche 
erhalten, die für die Interaktion mit den umliegenden Zelltypen verantwortlich ist. In 
zahlreichen in vivo Versuchen ist eine lückenlose Bindung der Oberfläche mit dem 
Knochengewebe nachgewiesen worden, da sie nach Kontakt mit interstitieller Flüssigkeit an 
ihrer Oberfläche polykristalline Schichten bestehend aus Calcium und Phosphat ausbilden. 
[118]  
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Bioaktive Werkstoffe wie z.B. Biogläser und Calciumphosphatkeramiken zeichnen sich im 
Vergleich zu der oben aufgeführten Gruppe durch eine hohe Interaktivität mit der Umgebung 
aus, d.h. sie treten in einen Stoffaustausch mit Wirtszellen und Lagergewebe. An der 
Grenzfläche bilden solche Materialien Sol-Gel-Schichten aus, die für die hohe Biokompatibilität 
verantwortlich sind, aus der dann eine hohe mechanische Kopplung als Konsequenz hervorgeht.  
 
In der Entwicklung von Biowerkstoffen ist das primäre Ziel, zytotoxische Eigenschaften zu 
minimieren, da durch toxische Prozesse Zellen geschädigt werden und somit auch der Kontakt 
des Implantats mit dem Zielgewebe dramatisch eingeschränkt ist. Eine weitere wichtige 
Forderung an Knochenersatzmaterialien, somit auch an den Werkstoff Ecopore, ist der Wunsch 
nach Biodegradation. Dauerimplantate, vor allem, wenn sie in größerer Menge eingesetzt 
werden, sollen möglichst bald nach Implantation und erster Gewebereaktion abgebaut werden. 
Hierbei ist das Ziel, dass die Degradation des Implantats bzw. der Implantatstruktur einhergeht 
mit der Osteoneogenese des umliegenden Knochengewebes; verlaufen beide Prozesse nicht 
proportional nebeneinander, dann führt es zu einer mechanischen Schwächung des 
Transplantatlagers und entsprechend zum Einsprossen von Bindegewebe in den Defekt.  
 
Somit stellt sich aus den oben angeführten Aspekten die Anforderung an den idealen 
Knochenersatzstoff, dass er zum einen eine Stützfunktion im Knochendefekt erfüllt und diese so 
lange anhält, bis er durch Knochengewebe ersetzt wird. Zudem dürfen keine toxischen 
Reaktionen ausgelöst werden und nach Möglichkeit muss ein direkter Knochenkontakt 
hergestellt werden. Im Allgemeinen lassen sich diese Anforderungen an einen idealen 
Knochenersatzstoff wie folgt zusammenfassen: 1. Kontakt; 2. Vitalität; 3. Stabilität. Diese 
Kriterien werden auch als Trias der Osteokonduktion und –integration bezeichnet. [111, 47]  
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Unter den osteokonduktiven Eigenschaften versteht man den dreidimensionalen Prozess, der 
dann beobachtet werden kann, wenn poröse Strukturen in oder angrenzend an Knochen 
eingesetzt werden. In Anwesenheit eines porösen Gerüstes kommt es zum aktiven Einwachsen 
von Knochen und fibrovaskulärem Gewebe. Die beobachteten osteokonduktiven Eigenschaften 
hängen grundlegend von der chemischen Struktur der Substanz ab. [26] Poröse keramische 
Implantate sowie autogener spongiöser Knochen sind für osteokonduktive Eigenschaften 
bekannt, sofern sie der erforderlichen Mindestporenweite nach Nade et al. entsprechen – hier 
sollten die Poren für das Einwachsen von neugebildetem Knochen größer sein als 100 !m [29]; 
nach Cornell beträgt die optimale Porengröße 400 !m bis 600 !m bei einer Porosität von 75-
80%. [26] Das schnellste Einwachsen von Knochen in poröses Material wurde von Predecki et 
al mit einer Porengröße von 500 !m bis 1000 !m angegeben. [95]  
 
Die Grundidee des Porensystems für bio-medizinische Werkstoffe stellt sich in der Entwicklung 
als wichtigstes strukturelles Gestaltungsmerkmal heraus. Zunächst erreicht man durch offen-
poröse Systeme neben einer beträchtlichen Gewichtsersparnis eine enorme Vergrößerung der 
Oberfläche zusammen mit einer Volumenkomponente, die zur Verzahnung des Implantats mit 
dem neugebildeten Knochen dienen kann. Kommt es zur Osteointegration von Knochen mit 
dem Implantat, sei es partiell oder komplett, führt dies zwangsläufig zu einer intensiven 
Verzahnung zwischen den beiden Komponenten. Hierbei lassen sich nun je nach Porosität die 
Elastizitätsmodule des Implantats insofern anpassen, dass sie dem Knochen ähnlich werden.  
 
 
 
Osteoinduktive 
Faktoren 
Abbildung 6: Trias der Osteokonduktion, -induktion und –integration. Die osteoinduktiven Eigenschaften 
eines Implantates mit grenzschichtfreier Osteointegration können sich nur entfalten, wenn ein direkter 
Implantat-Knochenkontakt gewährleistet ist, das Zielgewebe aus vitalem Knochen besteht und keine 
Makrobewegungen zwischen Knochen und Implantat möglich sind. Die Osteoinduktion ist abhängig von der 
Vorbehandlung des Implantats mit osteoinduktiven Wachstumsfaktoren. 
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Zudem erhält man durch die Oberflächenvergrößerung ein Trägersystem, welches Spielraum für 
zahlreiche Modifikationen lässt – so lassen sich beispielsweise Wachstumsfaktoren in das 
Porensystem auftragen, die dann gezielt mittels einer organischen degradierbaren Matrix 
(Kollagen bzw. Fibrin) gespeichert und später durch Resorption der Matrix zeitversetzt 
freigesetzt werden können. Neben der Mindestporengröße ist auch die Qualität des 
Transplantatlagers relevant; diese so genannte Vitalität beeinflusst ebenfalls die knöcherne 
Integration des Implantates. Letztendlich ist wie bei jeder physiologischen Frakturheilung die 
Stabilität von gesonderter Bedeutung. Während sich Mikrobewegungen positiv auf das 
Einwachsverhalten auswirken, können Makrobewegungen die Osteokonduktion hemmen oder 
gar vollständig verhindern. [76]  
 
Die osteoinduktiven Eigenschaften eines Knochenersatzmaterials umfassen hingegen die 
Bildung neuen Knochens durch aktive Rekrutierung mesenchymaler Stammzellen aus dem 
Knochen, die dann zu knochenbildenden Osteoblasten differenzieren. Dieser Prozess wird durch 
die Anwesenheit von verschiedenen Wachstumsfaktoren ermöglicht, wobei sich beispielsweise 
BMP-2, BMP-4, BMP-7 und TGF-# als die Wichtigsten herausgestellt haben. [52]  
 
Abschließend darf man in Bezug auf die strukturellen Eigenschaften nicht außer Acht lassen, 
dass die Sterilisation der entwickelten Materialien möglich sein muss, ohne die biologische   
und / oder biomechanische Kompetenz zu schwächen oder negativ zu beeinflussen. Die 
chemische Stabilität der aufgetragenen Substanzen sollte eine langfristige und unkomplizierte 
Lagerung erlauben.  
 
Zusätzlich muss eine intraoperative Formbarkeit bzw. die Möglichkeit der intraoperativen 
Bearbeitung möglich sein, damit das Implantat der Defektsituation angepasst werden kann. Die 
ökonomische Komponente muss ebenfalls berücksichtig werden und somit müssen 
Knochenersatzmaterialien kosteneffektiv sein, d.h. die finanzielle Belastung muss in einem 
sinnvollen Aufwand/Nutzen-Verhältnis stehen.  
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An einen idealen Knochenersatzwerkstoff werden zusammenfassend folgende Anforderungen 
gestellt: 
 
- Platzhalterfunktion (keramische Granulate) 
- Mechanische Stabilität (en bloc – Keramiken) 
- Möglichkeit der prä-, intraoperativen Bearbeitung 
- Verfügbarkeit der Rohstoffe und Kosteneffizienz 
- Sterilisierbarkeit und unkomplizierte Lagerungsmöglichkeit 
- Fehlende Zytotoxizität auf das umliegende Transplantatlager 
- Bioaktive Oberfläche (Ausbildung eines direkten Implantat-Knochen-Kontakts) 
- Porosität (direkte Verzahnung mit dem Transplantatlager) 
- Osteokonduktion, Osteoinduktion, Osteointegration 
- Biodegradation (proportionaler Abbau des Implantats mit  zeitgleicher Osteoneogenese) 
 
Die Ziele, die mit Biomaterialien für den Knochenersatz erreicht werden sollen, gehen 
mittlerweile über den einfachen Ersatz des körpereigenen Gewebes durch ein künstliches 
Implantat hinaus.  Es wird in allen neuen Ansätzen angestrebt, die Implantate auf die jeweiligen 
Situationen zu modifizieren, d.h. es müssen bzw. können nicht alle oben genannten Kriterien 
erfüllt werden.  
 
Betrachten wir die autogene Knochentransplantation weiterhin als „Goldstandard“ zur Therapie 
von ossären Defekten, so wird deutlich, dass je nach Lokalisation und Ursache des Defektes 
sehr unterschiedliche Transplantate zum Einsatz kommen; durch geschickte Kombination mit 
Wachstumsfaktoren und unterschiedlichen Porositäten von Keramikimplantaten verbreitert sich 
zudem das Einsatzspektrum. Der in dieser Arbeit vorgestellte Werkstoff Ecopore stellt nun ein 
poröses Glas/Keramik-Komposit dar, dessen Porensystem mit unterschiedlichen Wachstums-
faktoren und Matrixkomponenten gefüllt wird, um das Einwachsverhalten des umliegenden 
Knochengewebes positiv zu beeinflussen.  
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1.4. Zielsetzung der Arbeit 
 
Die Ergebnisse aus Vorversuchen dieser Arbeitsgruppe (in-vitro Versuche) konnten zeigen, 
dass Ecopore über den gesamten Untersuchungszeitraum gewebe- und zellverträglich ist; die 
Ausbreitung von Zellen auf dem Werkstoff schien hingegen noch verbesserungswürdig. [125] 
Es konnte gezeigt werden, dass eine kovalente Bindung auf der Trägersubstanz möglich ist, 
jedoch sehr aufwendig wäre. 
 
Dies stellte die Grundlage für die in dieser Arbeit behandelte Thematik der Füllungsoptionen 
eines offen-porösen Werkstoffs – die Optimierung des Einwachsverhaltens von Ecopore in 
Knochengewebe in-vivo durch biochemische Modifikation des Porensystems. Folgende 
Schwerpunkte lassen sich somit in der Arbeit finden: 
 
- Auffüllung des Porensystems mit einer heparinisierten Kollagenmatrix als  
Trägersubstanz für bioaktive Wachstumsfaktoren wie BMP-2 mit dem Ziel einer 
zeitverzögerten Freisetzung des Wachstumsfaktors im Gewebe. 
 
- Beschichtung des heparinisierten Kollagenschwamms mit dem Wachstumsfaktor   
BMP-2, um die osteinduktive Komponente zu verbessern. 
 
- Vergleich der Ergebnisse dieser Arbeit mit einem vorausgegangenen Projekt der 
Arbeitsgruppe (2003), in deren Arbeit die Oberflächenmodifikation von Ecopore mit 
Fibronectin untersucht worden ist. [43] 
 
Für das in-vivo-Modell ist nun vorgesehen, modifiziertes poröses Ecopore in  Kaninchenfemora 
zu implantieren. Durch den Einsatz von fluoreszenten Knochenmarkern kann hierbei das 
Einwachsverhalten von neuem Knochengewebe an und in die Ecopore-Implantate visualisiert 
und die Einwachsrate quantifiziert werden.  
 
Des Weiteren folgt eine histologische Auswertung der Präparate, um die Homogenität der  
Gewebeanbindung an die Implantates owie eventuelle entzündliche Reaktionen an den  Grenz-
flächen erfassen zu können. Abschließend dient die so genannte EDX-Analyse ausgewählter 
Proben dazu, Implantat und Knochen anhand typischer chemischer Elemente ortsaufgelöst 
darzustellen und eingewachsenes Knochengewebe zu quantifizieren.  
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Im Einzelnen lassen sich somit 5 verschiedene Kombinationen aus Ecopore, Kollagen (mit / 
ohne Heparin) und BMP-2 betrachten, wie aus der folgenden Tabelle (3) ersichtlich ist:  
 
 
 
Versuch I Unbehandeltes Ecopore 
Versuch II Ecopore mit Kollagenschwamm 
Versuch III 
Ecopore mit Kollagenschwamm und 
aufgelagertem BMP-2 
Versuch IV Ecopore mit heparinisiertem 
Kollagenschwamm 
Versuch V Ecopore mit heparinisiertem 
Kollagenschwamm und aufgelagertem BMP-2 
 
In Vorversuchen der Arbeitsgruppe sind sowohl Methoden zur kovalenten Bindung von BMP-2 
mit dem Kollagenschwamm als auch Freisetzungskinetiken des Faktors beschrieben worden. 
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2. Materialien & Methodik 
 
Das Studiendesign sah vor, dass die verwendeten Versuchstiere zufällig und randomisiert den 
einzelnen Subgruppen (Ansatz I bis Ansatz V) zugeführt wurden. Ebenso sind die 
verschiedenen Implantate zufällig und randomisiert bei den Versuchskaninchen implantiert 
worden. Die vorliegende Studie ist demnach voll randomisiert und prospektiv durchgeführt. 
  
2.1. Materialien 
2.1.1. Tiere und Tierhaltung 
 
Der distale Teil der Kaninchen-Femora besitzt in seinem Aufbau und seinem Knochen- 
bzw. Sehnenapparat große Ähnlichkeit mit dem menschlichen distalen Femuranteil. Zusätzlich 
haben sich die gute operative Zugänglichkeit, die Belastbarkeit und die Größe als geeignet 
erwiesen, so dass das Kaninchen als Tiermodell für den in-vivo Versuch ausgewählt wurde.  
 
Bei den Versuchstieren handelte es sich um Kaninchen weiblichen Geschlechts der Rasse „New 
Zealand White Rabbits“ aus der Züchtung von Charles River Laboratories (Chatillon sur 
Charlaronne, Frankreich). Das Alter der Kaninchen betrug zu Versuchsbeginn 6 Monate; somit 
waren die Wachstumsfugen weitgehend geschlossen und die Tiere ausgewachsen. Nach 
Lieferung besaßen die Tiere ein Gewicht zwischen 3.340g und 3.600g; das mittlere Gewicht lag 
bei 3.443g. Während der folgenden 10-14 Tage wurden die Tiere an ihre neue Umgebung in 
Bodenhaltung eingewöhnt. Sie lebten bis zum Operationstag zu 10 Tieren in Gehegen von 10m2 
Größe und bis zu 5 Tage nach der operativen Implantation in Einzelkäfigen mit einer Größe von 
75 x 40 x 40 cm. Bis zur Opferung der Tiere war ihr Gewicht weitgehend konstant bzw. nahm 
nach Bodenhaltung zu. Die Tiere konnten sich in den Einzelkäfigen und im Gehege frei 
bewegen; eine postoperative Immobilisierung fand nicht statt, so dass ein physiologisches 
Belastungsmuster sofort nach der Operation auf die Implantatstelle erfolgte. Kaninchenfutter 
und Wasser stand ihnen unbegrenzt zur Verfügung. 
 
Die Operationen wurden in den Untersuchungsräumen des Instituts für Versuchstierkunde 
sowie des Zentrallaboratoriums für Versuchstiere der RWTH Aachen (Pauwelsstraße 30, 
Aachen) durchgeführt. Die Kaninchen der Versuchsgruppe, bestehend aus 10 Tieren, wurde in 
dem Zeitraum vom 29/11/2005 bis zum 30/11/2005 operiert. Das Versuchsvorhaben wurde von 
der Bezirksregierung Köln genehmigt. 
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2.1.2. Zur Herstellung von Ecopore verwendete Materialien  
 
Grundsätzlich ist Ecopore ein poröser, keramischer Werkstoff auf Basis von Titandioxid 
(TiO2) und Glas, welcher durch Erhitzung seine typische Porenstruktur erhält und durch 
unterschiedliche Oberflächenmodifikationen hohe Biokompatibilität erreicht. Die 
Glaskomponente von Ecopore stellt das vulkanische Silikat Perlit dar – ein Osidian-Glas, 
welches für die zufällige Verteilung der Poren zwingend erforderlich ist und damit als 
Porenbildner dient. [93] Perlit besteht aus SiO2 (~67 m%), Al2O3 (~13 m%), Na2O (~6 m%), 
K2O (~5 m%), CaO (>1 m%) und anderen Oxiden (>1 m%) [86] Industriell erzeugt findet Perlit 
in verschiedenen Bereichen Verwendung – so zum Beispiel auf Grund seiner hervorragenden 
Isoliereigenschaften in der Kältetechnik und in der Baubranche oder aber bei der 
Stahlherstellung als Schlackebinder; des Weiteren findet man Perlit als Substrat in Blumenerde 
zur Verbesserung der Luftdurchlässigkeit. Die keramische Komponente des Verbund-
werkstoffes besteht aus Titandioxid (TiO2). Ecopore dient ursprünglich in der Abgastechnik als 
Katalysatorersatz. Die Herstellung des zylindrischen Implantats ist in früheren 
Veröffentlichungen der Arbeitsgruppe detailliert beschrieben. [125] 
 
2.1.3. Versuchsgruppe 
 
Als Versuchsgruppe dienten je 10 Kaninchen, die innerhalb einer Staffel operiert 
wurden. Die Versuchsplanung sah in Bezug auf die Füllungsoptionen von Ecopore eine Staffel 
mit je 5 Gruppen vor; d.h. in jeder Gruppe erhielten je 2 Tiere ein Implantat der gleichen 
Modifikation des gefertigten Knochenersatzzylinders. Hierbei wurde auch eine Kontrollgruppe 
mit einem unbehandelten Zylinder des gleichen Werkstoffes eingesetzt. Die Operationen 
erfolgten an der rechten medialen Femurcondyle, so dass innerhalb dieser Versuchsreihe 10 
Implatationen gesetzt wurden, die anschließend für die makroskopische sowie detaillierte 
mikroskopische Bewertung zur Verfügung standen. Die nachfolgende Aufstellung zeigt die 
einzelnen Ansätze mit den Füllungen des Porensystems in der Übersicht: 
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Die Standzeit betrug 6 Wochen (42 Tage). Es wurden zwei Tiere pro Implantatgruppe 
verwendet, mit Ausnahme der Kontrollgruppe E (Ein Tier, da der Versuchspartner der Gruppe I 
nach Beginn der Operation verstarb).   
 
2.1.4. Sonstiges Material 
 
Desinfektionsmittel, weitere Lösungen, Operationsutensilien und Pharmaka wurden von 
der unfallchirurgischen Klinik des Universitätsklinikums der RWTH Aachen zur Verfügung 
gestellt. Die Materialien zur Herstellung von Ecopore sind im entsprechenden Methodikteil 
angeführt.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Versuch I Unbehandeltes Ecopore (E) 
Versuch II Ecopore mit Kollagenschwamm (E/K) 
Versuch III 
Ecopore mit Kollagenschwamm und 
aufgelagertem BMP-2 (E/K+BMP-2) 
Versuch IV Ecopore mit heparinisiertem 
Kollagenschwamm (E/K+H) 
Versuch V Ecopore mit heparinisiertem 
Kollagenschwamm und aufgelagertem BMP-2 
(E/K+H+BMP-2) 
!"#$%%$& O(& )#$*2+,73& =#$*& .+$& $+/0$%/$/& ?/2B30$C& .+$& +/& .+$2$*& ?*#$+3& ."*;$23$%%3&
@$*.$/D& 8+$*#$+& *$+,73& ."2& E:$-3*96& F4/& .$*& G*9::$& .$*& 9/#$7"/.$%3$/&
H,4:4*$0>%+/.$*&IJK&#+2&7+/&09*&L46#+/"3+4/&"%%$*&$+/;$2$303$/&M"-34*$/&INK&
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2.2. Methodik 
2.2.1. Herstellung von Ecopore 
 
Die Herstellung von porösem Ecopore beginnt damit, dass Blähperlitkörper zusammen 
mit einer wässrigen Lösung aus TiO2 und weiteren organischen Additiven in einem 
Massenverhältnis von 1:5 (Perlit / TiO2) gemischt werden. Die Funktion der organischen 
Additive (Dispex A40, Ciba Specialty Chemicals Inc. sowie Rhoximat RH50MD, Bayer 
Cropscience) beläuft sich hierbei auf eine gleichmäßige Verteilung von Wasser, Perlit und TiO2, 
da der Wasseranteil in der Suspension mit 15,5 Gew% sehr niedrig ist. Zur Vermeidung von 
Inhomogenitäten wird diese Mischung gesiebt und schließlich in einer Stahlform unter 
uniaxialem Druck von 50 kPa in Form gepresst. Darauf folgt der Trocknungsvorgang für 72h 
bei 50°C. Der nächste Schritt besteht zunächst in der Erhitzung des Gemisches auf eine 
Temperatur von < 1000°C, dem so genannten Brand.  
 
Im Verlauf des Brands kommt es bei ca. 800°C zu einer Verbrennung der organischen Additive; 
bei ca. 1000°C beginnt das Perlit aufzuweichen - hierbei verdampft das zu 2% chemisch 
gebundene Wasser und führt dabei zu einer erheblichen Volumenvergrößerung der Perlitgranula 
auf das zehn- bis zwanzigfache [20] Die durch Aufquellung resultierenden Glasflocken besitzen 
eine Gesamtporosität von ca. 95 Vol%. Steigt nun die Temperatur weiter an, sintert das 
suspendierte TiO2 zu einer festen Struktur aus und bildet eine Art Grundstruktur aus. Im 
weiteren Verlauf bei einer Erhitzung bis zu einer Maximaltemperatur von 1600°C, schmelzen 
die Perlitgranula auf der Oberfläche des gesinterten und dadurch gefestigten Körpers aus 
Titandioxid auf, so dass sich die charakteristische Porenstruktur in der Keramik ausbilden kann. 
[97] Der Vorgang der Erhitzung nimmt 2 Zeitstunden in Anspruch. Darauf wird die gewonnene 
Struktur passiv abgekühlt bis Raumtemperatur erreicht ist. Aus den abgekühlten Rohlingen 
werden schließlich mit Diamantwerkzeugen Zylinder mit einem Durchmesser von 5,6 mm 
gefräst und einer Höhe von 8,0mm gefräst. 
 
So erhält man nach dem Abkühlen und der Fräsung poröse Zylinder (vgl. Abbildung 7a) mit 
einem Nebeneinander aus zum Teil offenen und zum Teil geschlossenen Poren. Neben frei 
zugänglichen Poren findet man auch solche, deren Lumen nicht von außen zu erreichen sind 
und somit als isoliert zu bezeichnen sind. Die Abbildungen 7b und c zeigen typische 
Porenstrukturen in stärkerer Vergrößerung – hier sind die offenen, konvexen Außenflächen und 
teilweise offenen, konkaven Innenflächen zu beachten. Durch Quecksilberporosimetrie lässt 
sich der Anteil der offenen zu den geschlossen Poren ermitteln – hierbei beträgt die 
Gesamtporosität 60% und der Anteil der offenen Poren am Gesamtvolumen des Körpers 40%.  
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Unter stärkerer Vergrößerung sind in Ecopore zwei Phasen zu erkennen, wobei die körnig 
erscheinende gesinterte TiO2-Phase in die amorphe Glasphase eingebettet erscheint (vgl. 
Abbildung 6d). Die einzelnen Phasen lassen sich mit Hilfe von EDX, einer energiedispersiven 
Röntgenanalyse, klar voneinander unterscheiden (Abbildung 7 e, f), wobei das Element Ti den 
Titandioxid-Anteil sowie das Element Si den Perlit-Anteil wiedergibt. Dies zeigt, dass die 
keramische Phase und die Glasphase weitgehend voneinander getrennt vorliegen. Es fällt jedoch 
auf, dass an den TiO2-Körnern keine Spuren von Perlit zu finden sind, während an der 
Glasphase teilweise Spuren von TiO2 vorhanden sind.  
 
Abbildung 7: P/3$*2,7+$.%+,7$& Q$3*",739/;2@$+2$/& .$2& 1$*-23455$2& H,4:4*$R& ?##+%.9/;& I"K& 0$+;3& ."2&
S476"3$*+"%&/",7&?#-=7%9/;&9/.&M*B29/;DR&.+$&Q+%.$*&I#KC&I,K&9/.&I.K&2+/.&$%$-3*4/$/6+-*42-4:+2,7$&?95/"76$/&
.$2&455$/&T+-*4:4*$/2>23$62D&U+$&?##+%.9/;$/&I$K&9/.&I5K&0$+;$/&V$@$+%2&.+$&#$+.$/&M*"-3+4/$/&.$2&1$*-23455$2&
+/&.$*&HUWX?/"%>2$C&24&."22&$+/$&-%"*$&P/3$*2,7$+.9/;&#$+.$*&T"3$*+"%+$/&6Y;%+,7&+23D 
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2.2.2. Kombination von Ecopore mit Kollagen und die Modifizierung mit Heparin 
2.2.2.1. Füllung von Ecopore mit Kollagen 
 
Die Ecopore-Zylinder wurden zunächst zur Reinigung für 10 min in Aceton gelegt und 
anschließend unter Luftstrom getrocknet. Zur Blockierung der Oberfläche wurden die Proben 
für eine Stunde in 1% BSA/PBS inkubiert, 5-mal mit aqua demin. gespült und auf Saugpapier 
getrocknet. Für die Füllung wurden Suspensionen von löslichem bzw. unlöslichem Kollagen 
Typ I in 10% Essigsäure 5 min mit einem Dispergiergerät homogenisiert. Die Ecopore-Proben 
wurden mit Kollagensuspension überschichtet und unter Vakuum abgezogen, um Luftblasen aus 
der Keramik zu treiben. Die so gefüllten Träger wurden bei -80°C eingefroren (30 min) und 
anschließend über Nacht lyophilisiert. Die Bestimmung der Kollagen-Füllungsmenge erfolgte 
mittels TH/AA nach Spackman. [113, 25, 81] Es sind in diesem Fall nicht blockierte Proben 
verwendet worden. 
 
2.2.2.2. Beladen der Ecopore-Kollagen-Hybride mit BMP-2 
 
Die folgenden Ansätze wurden unter sterilen Bedingungen hergestellt –  heparinisierte 
und unmodifizierte Ecopore/Kollagen-Hybride wurden in 15 mL Zentrifugenröhrchen mit 
geradem Boden mit Lösungen von BMP-2 in PBS überschichtet und unter Vakuum abgezogen. 
Alternativ wurde auf die Proben BMP-2-Lösung aufgeträufelt, wobei 250 µL Benetzungs-
volumen eingesetzt wurde;  hierbei entfiel jeweils 1 !g BMP-2 auf eine einzelne Probe in dieser 
Gruppe. 
 
Um den Wirkstoff BMP-2 unabhängig von den Oberflächeneigenschaften des Keramik-
Gerüstes zu immobilisieren und die Funktion zu erhalten, ist nach oben genannten Verfahren 
Kollagen als Sekundärmatrix (Trägermatrix) in  das  Porensystem  von  Ecopore  eingebracht 
worden; man erhielt somit einen Hybrid-Werkstoff bestehend aus Ecopore mit innen liegendem 
Kollagenmatrix-Schwamm.  
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2.2.2.3. Heparinisierung 
 
Zur kovalenten Kopplung von Heparin an den Kollagenschwamm wurde in Anlehnung 
an ein beschriebenes Protokoll der Arbeitsgruppe [116, 125] eine Lösung von 4 mg/mL Heparin 
(Natriumsalz, 183 units/mg, Sigma), 20 mM EDC und 20 mM NHS in 50 mM MES-Puffer, pH 
5,6, vorbereitet. Nach 10 Minuten der Voraktivierung des Reaktionsgemisches wurden die 
ausgewählten kollagengefüllten Träger mit dieser Lösung überschichtet, unter Vakuum 
abgezogen und für vier Stunden bei Raumtemperatur inkubiert. Anschließend wurden die 
Proben fünf Mal mit aqua demin. gewaschen. Hierzu wurden sie für jeden Waschschritt auf 
Saugpapier abgetupft und in aqua demin. unter Vakuum abgezogen. Abschließend erfolgte die 
Lyophilisierung der Proben für 24 h.  
 
Die zusätzliche kovalente Heparinisierung dieser Matrix sollte ein System schaffen, welches 
BMP-2 effektiv und reversibel binden kann (Schema in Abbildung 8), um damit eine 
zeitverzögerte Freisetzung des osteoinduktiven Stoffes zu erreichen.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 8: Heparinisierte E/K-Hybride, Schema der 
Herstellung und Funktion. 
 
- Ausgangsmaterial in REM-Aufnahme (a) 
- Füllung mit Kollagenschwamm (b) 
- kovalente Heparinisierung des Kollagens (c) 
- Beladung mit BMP-2 (d) 
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2.2.3. Das in-vivo-Modell 
2.2.3.1. präoperative Vorbereitung der Kaninchen 
 
Zur präoperativen Infektionsprophylaxe erhielten die Kaninchen in den vier Tagen vor 
dem geplanten Operationstermin Borgal® (7.5% bei 0,2ml/kg s.c.) als Injektionslösung, ein 
Kombinationspräparat aus Sulfadoxinum, Trimethoprimum und Lidocaini hydrochloridum Am 
Operationstag wurden die Tiere nach dem Zufallsprinzip ausgewählt.  
Nach dem Wiegen wurden sie über einen peripher-venösen Zugang über eine Ohrvene mittels 
Injektionsnarkose aus Domitor® (0,2ml//kg s.c.), Ketamin® (10% bei 0,2 ml/kg s.c.) und 
Temgesic® (0,3ml/Tier s.c.) sediert und anschließend bei erhaltener Spontanatmung intubiert. 
Danach wurde der rechte Lauf des Kaninchens auf medialer sowie lateraler Seite in Höhe der 
Femurkondylen schonend rasiert. Anschließend erfolgte die flächendeckende Desinfektion mit 
Jodlösung. Zusätzlich lagen isotonische Kochsalzlösung, eine OP-Mischung aus Domitor® und 
Ketamin® (Verhältnis 2:1) und für eventuelle Notfallsituationen Beatmungsbeutel und Atropin® 
bereit. 
 
2.2.3.2. Operation der Tiere 
 
Nach fachgerechter und schonender Lagerung des Kaninchens in Rücken-/Seitenlage 
wurde der Operationsbereich steril abgedeckt und nochmals desinfiziert. Während der 
Operation erfolgte neben der Kontrolle der Atmung und Herzfrequenz eine stetige Tropfung der 
Augen mit isotonischer Kochsalzlösung, um ein Austrocknen zu verhindern. Die Stellung des 
zu operierenden Beins war über den gesamten Operationszeitraum in ca. 45° Außenrotation und 
in 20° Abduktion. 
 
Der operative Zugang erfolgte über eine Hautinzision mit einer Länge von 1,5 bis 2,0 cm auf 
Höhe der medial zu tastenden Femurcondyle. Nach deren Freilegung und gründlicher 
Inspektion des Bereichs wurde mittels einer Diamantkopffräse ein hohlzylinderförmiger Defekt 
mit einem Durchmesser von 5,6mm gesetzt. Hierbei war zum einen darauf zu achten, dass die 
Bohrung nicht zu weit distal lag und somit zur Eröffnung des Kniegelenks führte und zum 
anderen musste gewährleistet sein, dass der Zylinder von allen Seiten mit Knochengewebe in 
Kontakt stehen konnte. Anschließend wurde der zuvor sterilisierte Ecopore-Zylinder mit einer 
Höhe von 8,0mm und einem Durchmesser von 5,6mm mit leichtem Druck in den durch 
Bohrung erzeugten Knochendefekt gesetzt.  
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So wurde schon bei dem Einsetzen darauf geachtet, dass der Zylinder „press-fit“ saß und der 
direkte Kontakt mit umliegendem Knochengewebe garantiert war. Hierbei ist der bündige 
Abschluss der Probe mit der Knochenoberfläche wichtig, um spätere Gewebeirritationen zu 
vermeiden.  
 
 
Abbildung 9: Verfahren der OP-Technik über Präparation des Implantatlagers (1. Reihe), Setzen des 
Knochendefektes (Reihe 2) und Einsetzen des Zylinders mit anschließendem Wundverschluss (letzte Reihe). 
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Abschließend erfolgte der schichtweise Verschluss der Wunde mit resorbierbarem Nahtmaterial 
für die Faszien- und Hautnaht. Die Wunde wurde mit Aluminiumsprühverband versorgt. Sofort 
nach Operationsende bekamen die Kaninchen Antisedan® (0,15ml/kg i.m.) verabreicht und 
wurden kurze Zeit später extubiert. Nach Kontrolle der Atmung wurden sie danach unter 
weiterer Beobachtung in einen Einzelkäfig gesetzt. Sämtliche Schritte wurden für jedes einzelne 
Tier protokolliert und die photografische Dokumentation der Schritte erfolgte exemplarisch 
während eines Operationstages (siehe Anhang 1 und 2). 
 
2.2.3.3. post-operative Versorgung 
 
Die postoperative Versorgung bestand in den ersten 3 Tagen in einer subcutanen Analgesie 
mittels Temgesic® (0,3ml/Tier s.c.) und einer täglichen Wundkontrolle bis 10 Tage nach der 
Operation. Es folgte darauf die Bodenhaltung bis zum Ende der Versuchszeit von 6 Wochen. In 
dieser Zeit wurde den Tieren in Abständen von einer Woche nach folgendem Schema 
fluoreszente Farbstoffe für eine polychrome Sequenzmarkierung des Knochens s.c. injiziert: 
- Tag 14 bis Tag 21 (post-OP) 
• Xylenol-Orange, 6% in 2% NaHCO3-Puffer, 0,5 mL/kg Körpergewicht, s.c. 
- Tag 28 bis Tag 35 (post-OP) 
• Calcein Grün, 30 mg/mL in PBS, 0,5 mL/kg Körpergewicht, s.c. 
 
2.2.3.4. Opferung der Versuchstiere 
 
Die Kaninchen wurden nach Ablauf der Versuchszeit von 6 Wochen getötet. Die 
Hinterläufe wurden abgetrennt und das Fell entfernt. Daraufhin wurden Röntgenaufnahmen des 
gesamten Beins angefertigt, um die Lage des Implantats im Knochen zu dokumentieren.  
 
2.2.4. Herstellung der Präparate 
 
Zur Präparation der einzelnen Condylen wurde mit einem scharfen Skalpell das 
Muskelgewebe vom Knochen getrennt und schließlich der distale Teil der Femora oberhalb der 
Implantatlage mit einer Gipssäge vom Femurschaft abgetrennt. Unmittelbar danach erfolgte die 
Überführung der Präparate in eine Lösung von 4% Formaldehyd in aqua demin. für einen 
Zeitraum von zwei Wochen. Daraufhin wurden die Condylen mittels einer Schleifmaschine 
(Körnung des Schleifpapiers: 120) getrimmt, um eine plane Oberfläche senkrecht zur Achse der 
Ecopore-Zylinder zu erhalten. Zur Entwässerung wurden die einzelnen Präparate in einer 
aufsteigenden Ethanolreihe mit 70%, 95% und 100% Ethanol für jeweils eine Woche eingelegt. 
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2.2.4.1. Schneiden der Präparate und Herstellung der Schliffe 
 
Nach Abschluss der Entwässerung wurden die Präparate zunächst in einer Lösung mit 
gleichen Teilen Ethanol und dem Einbettmittel Technovit 7200 für 24 h inkubiert und für 
weitere 24 h in reinem Einbettmittel eingelegt. Die Aushärtung der Ansätze geschah unter UV-
Licht. Anschließend wurden die Polymerblöcke auf transparente Kunststoffträger geklebt und in 
drei Ebenen innerhalb des Ecopore-Implantates und senkrecht zur Zylinderachse getrennt. Die 
so entstandenen Teilblöcke wurden erneut auf Träger geklebt, auf >300 µm gesägt und 
schließlich auf eine Breite von ca. 100-150 µm geschliffen.  
 
Abbildung 10: Darstellung der Herstellung der Schliffpräparate. Jedes zylindrische Präparat wurde in 3 
identische Schliffebenen unterteilt. 
2.2.4.2. Mikroskopische Auswertung 
 
Anschließend erfolgte die Auswertung der aufbereitetne Schliffe durch digitale 
Aufnahmen im Auflicht-, Durchlicht- sowie Fluoreszensverfahren.  
 
Das Verfahren der Auflichtmikroskopie ermöglicht eine Aussage über die qualitative 
Charakteristik der Porenstrukturen des Implantates sowie eine quantitative Erfassung des 
Anteils der Poren an der Gesamtkreisfläche des Implantats. 
 
Die Durchlichtmikroskopie wird genutzt, um das Knochengewebe histologisch zu beurteilen 
und, so weit dies möglich ist, Rückschlüsse auf eventuelle Entzündungen zu ziehen. Hierbei 
steht zudem die Betrachtung des Anwachsverhaltens des Knochengewebes an das Implantat im 
Mittelpunkt. Das mikroskopische Bild konnte leider nur einen Teil des Implantatquerschnittes 
erfassen, so dass es nötig wurde zur Darstellung des gesamten Querschnitts jeweils 9 Bilder 
kachelartig nach dem unten stehenden Schema aufzunehmen. Die Ausschnitte in den 
Einzelaufnahmen wurden so gewählt, dass sich überlappende Bereiche zu den angrenzenden 
Abschnitten ergaben.  
 
 
?##+%.9/;&Z(&
?##+%.9/;&[(&&
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Die Methode war für die abschließende digitale Fusion der Einzelbilder notwendig, die mit der 
Software ParaVue Image Assembler® (Fa. PanaVue, Québéc, Canada) durchgeführt worden ist. 
 
 
Abbildung 11: Schema über die Methode der mikroskopischen Auswertung und Fusion der 9 Einzelbilder 
einer Schliffebene zur Verbesserung der Beurteilung.&
Dem gegenüber steht die Möglichkeit der Fluoreszenzmikroskopie, bei der eine quantitative 
Beurteilung des in das Implantat eingewachsenen Knochengewebes möglich ist – hierbei 
wurden folgende Farbstofffilter eingesetzt: BP 546/12 / LP 590 für den Farbstoff Xylenol 
Orange und für Calcein Grün den Filter BP 450-490 / LP 515. Zusätzlich läßt sich eine Aussage 
über die Wachstumsgeschwindigkeit des betrachteten Knochenanteils durch Ausmessen der 
Distanzen zwischen den einzelnen fluoreszierenden Banden treffen – das Prinzip ist ähnlich 
dem Auszählen von Baumringen und der Abschätzung des Alters. Die Doppelbanden entstehen 
durch die zweimaige gepulste Applikation des fluoreszierenden Markers im wöchentlichen 
Abstand. Dabei tritt Xylenol-Orange in den einzelnen Schliffen eher peripher auf, während 
Calcein-Grün näher an das Zentrum heranreicht; dies lässt sich dadurch erklären, dass Calcein-
Grün erst später zur Markierung verwendet worden ist (Wochen 4/5 postoperativ) und damit der 
Zeitraum bis zur Sakrifizierung der Tiere geringer war. Die Wachstumsgeschwindigkeit erhält 
man nun durch einfache mathematische Umformung, in dem der gemessene Abstand auf die 
Geschwindigkeit pro Tag aufgerechnet wird. 
 
Zum Ausschluss von falsch-positiven Auswertungen werden die gleichen Schliffpräparate wie 
für die Durchlichtmikroskopie verwendet und zusätzlich erfolgt zur Kontrolle die digitale 
Überlagerung der Bildabschnitte. 
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2.2.4.3. Energiedispersive Röntgenanalyse (EDX) 
 
Bei der energiedispersiven Röntgenanalyse (Energy Dispersive X-ray Analysis; EDX) 
macht man sich im Prinzip zu Nutze, dass chemische Elemente auf einer planen 
Materialoberfläche charakteristische, messbare Röntgenstrahlen emittieren sobald ein 
Elektronenstrahl auf sie trifft, so dass eine ortsauflösende Aufschlüsselung der chemischer 
Elemente möglich ist. Hierbei werden Elektronen einer bestimmten Energie auf eine Probe 
geschossen, wobei ein kontinuierliches Bremsspektrum und ein charakteristisches 
Linienspektrum der charakteristischen Strahlen der Elemente entstehen. Das Bremsspektrum 
entsteht dadurch, dass die Elektronen Energie bei der Abbremsung in der Probe verlieren – 
hierbei entsteht elektromagnetische Strahlung. Die kinetische Energie der Elektronen wird dabei 
ganz oder teilweise in elektromagnetische Strahlung (Photonen) umgewandelt. Da die 
Elektronen unterschiedlich große Anteile ihrer kinetischen Energie abgeben, entsteht eine 
kontinuierliche Strahlung, nämlich das Bremsspektrum. [36] 
 
Das charakteristische Linienspektrum entsteht, weil die Elektronen genügend Energie besitzen, 
um Atome der Probe zu ionisieren. Dabei werden Elektronen aus eine der inneren Schalen 
entfernt und somit können Elektronen aus einem höheren Energieniveau  unter Aussendung 
elektromagnetischer Strahlung (Photonen) den freien Zustand einnehmen, so dass nun 
charakteristische Linien im Spektrum entstehen. 
 
Die Elektronen werden in einer so genannten Elektronenkanone erzeugt, indem sie durch 
Glühemission aus der Kathode herausgelöst werden und in einem elektrischen Feld zwischen 
Kathode und Anode beschleunigt werden. Treffen nun die Elektronen auf die ebene 
Materialoberfläche des Präparats, wechselwirken sie mit der Oberfläche des Probenmaterials, 
d.h. sie werden abgebremst oder ionisieren Atome, so dass die dabei entstehende 
Röntgenstrahlung kann mit dem Detektor erfasst werden kann, wobei die Aufschlüsselung der 
zu untersuchenden Elemente mittels einer speziellen Analysesoftware stattfindet, da für jedes 
Element eine charakteristische Strahlung besteht. [117] 
 
In diesem Versuch können zur Untersuchung der Verteilung von Knochengewebe und 
Implantatwerkstoff in einer Schnittfläche typische elementare Vertreter der beiden Phasen 
herangezogen werden – Calcium und Phosphor dienen als Vertreter der Phase des 
Knochengewebes und Titan sowie Silizium als Vertreter der Ecopore-Phase, wobei Silizium für 
die Glasphase steht und Titan die keramische Phase von Ecopore repräsentiert.  
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Zur Durchführung der energiedispersiven Röntgenanalyse wird hier ein Rasterelektronen-
mikroskop vom Typ Jeol JSM 6400 genutzt, erweitert durch eine EDX-Einheit der Fa. EDAX 
nebst Analysesoftware Genesis 4000. Die Präparate werden auf eine Trägerfläche mit einer 
quadratischen Fläche von 15 x 15 mm rings um den jeweiligen Implantatquerschnitt gebracht. 
Um eine elektrisch leitfähige Oberfläche zu garantieren, wurden die Schliffe mit Kohlenstoff 
bedampft.  
 
Entsprechend zur oben genannten Mikroskopie wurden auch hier die Implantate in mehrere 
Sektoren aufgeteilt – so entstanden 4 Zonen mit der Orientierung NW, NO, SW, SO, die später 
mittels Grafikbearbeitungsprogrammen zu einem Gesamtbild fusioniert werden konnten.  
 
Daraufhin erfolgte die eigentlich Quantifizierung mit Unterstützung des digitalen 
Bildbearbeitungsprogramms Adobe Photoshop® Elements 7. Hier wurde der eigentliche 
Implantatquerschnitt mittels einer elliptischen Auswahlmaske gegenüber der Umgebung des 
Implantates eingegrenzt und ausgeschnitten.  Im nächsten Schritt wurden die den 
entsprechenden Elementen zugewiesenen Falschfarben durch Farbauswahl selektiert und mittels 
einer Histogrammfunktion als Pixelanzahlen dargestellt. Zur genaueren Auswahl der Pixel 
wurde das Kontrast/Helligkeits-Verhältnis so eingestellt, dass die im Zentrum liegenden Pixel 
der Knochen-Phase erfasst worden sind, während die Pixel außerhalb des Zylinders 
unberücksichtigt blieben. Die so gewonnenen Werte wurden in Relation zur Pixelanzahl der 
gesamten Fläche des Implantatquerschnittes gesetzt.  
 
2.2.5.4. Beschreibung der angewandten statistischen Tests 
 
Die Einwachsgeschwindigkeit von Knochen in den Zylinder des Komposit-Werkstoffes 
Ecopre wurde anhand der Fluoreszenzmikroskopie bestimmt. Der prozentuale Wert von 
eingewachsenem Knochengewebe wurde zunächst ermittelt und später auf den Zeitraum von 
einer Woche umgerechnet und dann als Durchschnittswert ± der Standardabweichung 
(!m/Woche) angegeben. Den Anteil von Knochengewebe im Porensystem des Zylinders wurde 
mittels EDX-Technik bestimmt und ebenfalls erfolgte hier die Angabe als Durchschnittswert ± 
der Standardabweichung.  
 
Zur Sicherung des Erwartungswertes erfolgte im Falle der Ergebnisse der EDX-Analyse eine 
Bestimmung mittels t-test, wobei jeweils 2 Probengruppen miteinander verglichen worden sind. 
Je nach Erwartungswert (bei den mit BMP-2 modifizierten Proben wurde eine Besserung der 
Einwachsrate vermutet) erfolgte die Berechnung nach one-tail bzw. two-tail. 
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Die statistische Auswertung wurde unterstützt durch das Institut für medizinische Statistik, 
Universitätsklinikum Aachen und mittels des statistischen Softwareprogramms SAS 9.1.3 (SAS 
Institute Inc., Cary, NC, USA) durchgeführt. 
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3. Ergebnisse 
 
3.1. Ecopore im Tiermodell 
 
Insgesamt wurden in der gesamten Versuchsreihe der Arbeitsgruppe an 30 Kaninchen 
so genannte „critical size defects“ an der medialen Femurkondyle provoziert, in denen die 
Implantate eingesetzt wurden. Die Anzahl der für diesen Teilversuch zur Untersuchung der 
Füllungsoptionen eingesetzten Tiere betrug 10 Kaninchen, von denen 9 den 
Untersuchungszeitraum überlebten. Insgesamt war es somit möglich 9 der 10 Tiere nach Ablauf 
der regulären Liegezeit von 6 Wochen (42 Tage) auszuwerten. Der Tod des Kaninchens aus der 
unbehandelten Ecopore-Gruppe läßt sich nicht auf die Implantation des Ecopore-Zylinders 
zurückführen. Die Implantate waren nach Opferung der Tiere problemlos eingeheilt. Äußerlich 
fehlten nahezu im gesamten Versuchsverlauf die typischen Indizien einer Entzündungsreaktion 
in Form von lokaler Überwärmung, Schwellung oder Rötung.  
 
Das mittlere Gewicht der 9 für dieses Experiment relevanten Tiere betrug zum 
Operationszeitpunkt 3.443 g bei einer Standardabweichung von 0.197 g. In Tabelle (5) finden 
sich nun gestaffelt nach den einzelnen Ansätzen die Liegezeit, die mittleren Werte des Gewichts 
zum OP-Zeitpunkt sowie die Gewichtsveränderungen nach Implantateinsetzung. Alle Tiere, die 
nach 6 Wochen geopfert worden sind, haben bis zur Implantatentnahme an Gewicht 
zugenommen. Dies läßt sich auf die artgerechte Ernährung und gute postoperative Betreuung 
zurückführen 
. 
 
Ansatzreihe Liegezeit 
Gewicht am  
Operationstag 
postoperative  
Gewichtsveränderung 
(E)  42 Tage 3.520 g ± 0,000 g 3.552 g ± 0,139 g 
(E/K) 42 Tage 3.425 g ± 0,177 g 3.629 g ± 0,236 g 
 (E/K+BMP II) 42 Tage 3.370 g ± 0,240 g 3.497 g ± 0,295 g 
 (E/K+H) 42 Tage 3.340 g ± 0,368 g 3.575 g ± 0,251 g 
(E/K+H+BMP II) 42 Tage 3.600 g ±  0,000 g 3.777 g ± 0,256 g 
Gesamt 42 Tage 3,443 g ± 0,197 g  n/a 
 
 
 
 
Tabelle 5: Gewicht zum Operationszeitpunkt, gestaffelt nach den einzelnen Ansatzreihen und postoperative 
Gewichtsveränderung bis zur Opferung der Tiere nach 42 Tagen.  
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3.2. Histologische Aufbereitung der verschiedenen Ansätze 
3.2.1. unmodifiziertes Ecopore in vivo 
3.2.1.1. Auflichtmikroskopie 
 
In der Auflichtmikroskopie (Abbildung 12, links) stellt sich der Probenzylinder als beigefarbene 
Struktur dar. Es ist deutlich das Porensystem zu erkennen, welches z.T. blasenförmig 
miteinander in Verbindung steht. Neben Phasen mit Knochen- bzw. Bindegewebe schließen 
sich Bereiche an, die „leer“ sind – diese sind von den äußeren Poren isoliert und bieten keine 
Option für eventuell einwachsendes Knochengewebe aus der Umgebung.  
 
Die anderen Phasen erscheinen in dieser Aufnahme relativ undifferenziert, so dass nur eine 
grobe Aussage über das Einwachsverhalten von Knochengewebe in den Zylinder getroffen 
werden kann. Sicher kann jedoch beurteilt werden, dass dort, wo der Zylinder randspaltlos an 
Gewebe heranreicht,  dieser nahezu vollständig von Knochengewebe umgeben ist. 
 
Abbildung 12: Zu sehen sind beispielshaft eine Auflichtmikroskope (links) und eine Durchlicht-Aufnahme des 
Präparats (rechts). Das Implantat imponiert durch eine helle bräunliche Farbe, während Knochengewebe eine 
dunkle türkis-grüne Färbung besitzt. In der Durchlichtaufnahme stellt sich der Ecopore-Zylinder schwarz 
gefärbt dar. Der weiße Pfeil in der Auflichtaufnahme markiert das Vorhandensein einer isolierten Pore. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 a  b 
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Der in Abbildung 12a dargestellte dünne Pfeil (linker, unterer Bildrand) weist auf einen 
Polarisationseffekt hin; dies entspricht einer fokalen Aufhellung im Präparat und tritt 
normalerweise in der Durchlichtmikroskopie durch Einsatz von Polarisationsfiltern auf. Er wird 
dann zur Differenzierung von einzelnen Knochengewebstypen herangezogen. Die im Präparat 
auftretenden visuellen Auslösch- bzw. Aufhellungsphänomene weisen auf eine gerichtete 
polarisierende Struktur in der entsprechenden Phase hin, was hier charakteristisch für 
Knochengewebe ist. Die rechts stehende Durchlichtaufnahme (Abbildung 12, rechts) zeigt die 
Ecopore-Phase in tiefschwarzer Färbung; Knochen imponiert in grau-dunkler Granulierung, die 
histologisch als Knochengewebe identifiziert werden kann.  
 
3.2.1.2. Durchlichtmikroskopie 
 
Die Durchlichtmikroskopie des einzelnen Schliffpräparats in der unbehandelten 
Ecopore-Gruppe zeigt eine eindeutige Differenzierung sowohl des Implantats als auch des 
umgebenden Gewebes – im Gewebe lassen sich alle charakteristischen Merkmale von Knochen 
auffinden. Hierzu zählen u.a. trabekelförmige Struktur, granuliertes Aussehen und zahlreiche 
Osteocyten. In den histologischen Bildern erscheinen Bereiche, die Knochengewebe enthalten, 
in der entsprechenden Toluidinblau-Färbung bläulich-weiß gefärbt, wobei sich der 
Implantatzylinder als schwarz gefärbt darstellt; bindegewebige Strukturen sind bläulich 
eingefärbt. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 13: Die Abbildung zeigt unmodifiziertes Ecopore im histologischen in-vivo-Präparat; die Färbung 
ist mit Toluidinblau angefertigt, der Balken im rechten oberen Bildrand entspricht einer Distanz von 100 !m.            
Das Gewebe entspricht einer charakteristischen Knochenstruktur und liegt nahezu randspaltlos dem 
Implantat an; die Implantat-Knochengrenze ist durch die weißen Pfeile hervorgehoben. Hinweise auf 
entzündliche Prozesse fehlen. Die Implantation des Ecopore-Werkstoffes erfolgte in die laterale 
Femurcondyle des Kaninchens; die Liegezeit des Transplantats betrug 6 Wochen. 
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Im Grenzbereich zwischen Implantat und Gewebe finden sich keine abweichenden Strukturen, 
die auf eine Entzündungsreaktion hinweisen könnten. Auch das umliegende Gewebe zeigt keine 
Hinweise auf entzündliche Prozesse in Folge der Implantation.  
 
Dort, wo frisch gebildeter Knochen an die Implantatgrenzfläche  heranreicht,  ist zudem ein 
nahezu randspaltloses Anwachsen zu beobachten (vgl. Abbildung 13). Es ist deutlich zu 
erkennen, dass an einigen Stellen Knochengewebe über die Fräskante hinaus in den 
Implantatzylinder expandiert ist (vgl. Abbildung 13) und sich bindegewebige Areale innerhalb 
des Porensystems des Zylinders ausbreiten.  
 
Das neugebildete Knochengewebe füllt teilweise die äußersten Poren des Zylindersystems aus 
und besitzt histomorphologisch die Struktur von Faserknochen, an den in der Peripherie nahtlos 
Lamellenknochen anknüpft.  
 
3.2.1.3. Fluoreszenzmikroskopie und EDX-Analyse 
 
Unter der Fluoreszenzmikroskopie zeigen sich nun verschiedene Knochenbanden, die zur 
Beurteilung der Wachstumsgeschwindkeit herangezogen werden können. Auch hier bestätigt 
sich das periphere Einwachsen von Knochengewebe in den Implantatzylinder; zu erkennen an 
den beiden Doppellinienstrukturen in der Calcein-Grün-Färbung (vgl. Abbildung 14). 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 14: unmodifiziertes Ecopore im in-vivo Präparat. Die Fluoreszenzmikroskopie zeigt eine Calcein-
Grün-Färbung von Knochengewebe. Die Implantat-Knochengrenze ist durch die gestrichelte Linie 
gekennzeichnet. Die einzelnen Knochenbanden  (Doppelkonturen, weißer Pfeil) lassen sich zur Beurteilung der 
Einwachsgeschwindigkeit heranziehen. 
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Die exemplarisch angefertigten EDX-Analysen des Präparat-Schliffes aus der unbehandelten 
Ecopore-Gruppe bringen die Bestätigung, dass Knochengewebe partiell in den Ecopore-
Werkstoff eingewachsen ist – das periphere Porensystem zeigt in einzelnen Sequenzen eine 
relativ hohe Dichte von Knochengewebe (vgl. Abbildung 15). Da wie beschrieben nicht alle 
Poren des Ecoporezylinders miteinander kommunizieren, finden sich auch Bereiche, in denen 
sich kein Knochengewebe beobachten lässt – diese stellen sich in der EDX-Sequenz als 
schwarze, leere Areale dar. 
.  
 
 
 
3.2.2. Auswertung der modifizierten Ecopore-Füllungen 
3.2.2.1. Makroskopische, radiologische und histologische Auswertung 
 
Im nächsten Versuchsabschnitt steht nun neben kollagengefülltem Ecopore (E/K) 
zusätzlich heparinisiertes Ecopore (E/K+H) zur Verfügung, wobei die beiden  matrixgefüllten 
Gruppen nochmals in unbeladene und BMP-2-beladene Ansätze unterteilt sind. Die 
modifizierten Proben werden ebenfalls in „critical size defects“ eingesetzt, ausgewertet und 
später miteinander verglichen. 
 
Nach erfolgter Operation konnte bei allen Tieren eine in Maßen ausgeprägte Schwellung über 
den medialen Femurcondylen beobachtet werden, wobei Zeichen einer Entzündung in Form von 
Rötung oder Überwärmung fehlten. Bei zwei der Tiere war eine Nachbehandlung der OP-
Wunde erforderlich (Gruppe II und IV), da die betreffenden Wunden innerhalb der ersten post-
operativen Tage wieder aufgeplatzt waren; diese wurden durch offenes Wunddebridement 
versorgt. Innerhalb einer Woche verhielten sich diese Wunden ebenfalls reizlos und unauffällig. 
Somit konnte ein direkte Verbindung zu den ausgewählten Gruppen ausgeschlossen werden.  
Abbildung 15: Die Abbildung stellt unmodifiziertes Ecopore in-vivo in einer EDX-Analyse zweier Schliffe 
dar. Die Elemente Calcium und Phosphat (grün / türkis) bzw. Silizium und Titan (pink / rot) sind klar 
voneinander zu unterscheiden. Knochengewebe ist in einzelne Bereiche der Peripherie des Implantats 
eingewachsen: (a) Bereich Süd-West, (b) Bereich Nord-Ost und Süd-West 
 a  b 
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Die Mobilisation der Tiere erfolgte am 5. post-operativen Tag zur Bodenhaltung, worauf die 
Tiere ein mobiles Verhalten unter vollständigem Einsatz ihres operierten Beines zeigten. Daher 
konnte auf eine komplikationslose Einheilung geschlossen werden, wobei sich auch die anfangs 
zu beobachtende Schwellung zurückgebildet hatte.  
 
Nach Sakrifizierung erfolgte die radiologische Dokumentation der Lage des Implantats im 
Kaninchenfemur (Abbildung 16). Die Implantate imponieren als helle röntgendichte Struktur 
innerhalb der medialen Femurcondyle – Hypodensitäten des Knochengewebes um das Implantat 
können ausgeschlossen werden. Insgesamt ist das Implantat ohne erkennbaren makroskopischen 
Randspalt in den Knochen integriert.  
 
Abbildung 16: radiologische Dokumentation des rechten Beines eines Versuchstieres aus der Ansatzreihe II 
(E/K).  
 
- a.p.-Aufnahme (a) 
- seitliche Aufnahme (b) 
- vergrößerte seitliche Aufnahme (c) 
 
Die Pfeile markieren die helle röntgendichte Struktur des Ecopore-Werkstoff-Zylinders. 
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Die mikroskopische Untersuchung der Schliffe aller modifizierten Ecoporezylinder lässt 
ebenfalls eine eindeutige Zuordnung von Implantatzylinder zu umgebenden Knochen- bzw. 
Bindegewebe zu. Abweichende Strukturen, die auf etwaige Entzündungen schließen könnten, 
sind weder im Implantatzylinder noch im umgebenden Gewebe zu finden. Auch der an einigen 
Stellen vorhandene Randspalt ist frei von Entzündungszellen. Somit kann auf eine 
komplikationslose Einheilung der Implantate geschlossen werden. 
 
 
Abbildung 17: E/K-Hybride  im  Kaninchenmodell,  Mikroskopie  von  Ausschnitten  Toluidinblau-gefärbter 
Präparatschliffe: Histologie (a), in polarisierten Licht (b); Die gestrichelte Linie markiert die Implantat-
Knochengrenze; keine Überbrückung der Fräskante durch Knochengewebe; z.T. bindegewebiges Einwachsen 
in den peripheren Implantatzylinder. 
In der E/K-Gruppe ist deutlich zu erkennen, dass die Lücke zwischen Implantat und Fräskante 
erhalten bleibt und nur in einigen Bereichen durch bindegewebige Strukturen überbrückt wird 
(beispielhaft in Abbildung 17 a) gezeigt. Die Spaltbildung zwischen Gewebe und umliegenden 
Gewebe läßt sich durch Schrumpfung bei der Präparation der Schliffe erklären. Im polarisierten 
Licht fällt eine faserige Struktur in der direkten Umgebung der Keramik auf (Abbildung 17 b), 
welche auf die Kollagenfüllung hinweist.  
 
Die E/K+H-Gruppe unterscheidet sich optisch nicht von der E/K-Gruppe. Auch in dieser 
Gruppe können weder makroskopisch noch mikroskopisch entzündliche Reaktionen des 
umliegenden Gewebes nachgewiesen werden. Die Implantat-Knochengrenze stellt sich deutlich 
dar und das periphere Porensystem des Ecopore-Zylinders füllt sich in den Randbereichen mit 
bindegewebigen Strukturen (Abbildung 18). Zudem ist ein randspaltloses Einwachsen des 
Zylinders in die Umgebung zu beobachten. Jedoch findet sich kaum Knochengewebe im 
Zentrum des Porensystems. 
 
 
 
 
a 
 a  b 
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Die BMP-2-beladenen E/K- und E/K+H-Gruppen sind im histologischen Schliffpräparat frei 
von den typischen Entzündungshinweisen; die Unterscheidung zwischen Implantat und 
umgebenden Knochengewebe ist eindeutig, wobei der Knochen zum größten Teil randspaltlos 
an den Ecopore-Zylinder heranreicht.  
 
Im Unterschied zu den nicht beladenen BMP-2-Gruppen zeigen die Präparate stellenweise von 
Knochengewebe überbrückte Grenzzonen auf, wobei auch das periphere Porensystem partiell 
deutlich mit Knochen durchsetzt ist. Ein Beispiel aus der beladenen E/K+BMP-2-Gruppe ist in 
den Abbildungen 19 / 20 gezeigt. Der Knochen durchdringt die Fräskante und wächst in das 
periphere Porensystem des Zylinders ein. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 18: E/K+H-Hybride  im  Kaninchenmodell,  Mikroskopie  von  Ausschnitten  Toluidinblau-
gefärbter Präparatschliffe. Die Implantat-Knochengrenze befindet sich in nord-westlicher Orientierung. Die 
beiden weißen Pfeile markieren die Einwanderung von bindegewebigen Strukturen in den Randbereich der 
Porensystems. 
Abbildung 19: BMP-2-beladener E/K-Hybrid  im Kaninchenmodell, Mikroskopie von  Ausschnitten 
Toluidinblau-gefärbter Präparatschliffe. Die Implantat-Knochengrenze befindet sich in nord-östlicher 
Orientierung. Es ist ein deutliches Einwachsen von Knochengewebe in das Porensystem zu erkennen (weiße 
Pfeile). 
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Ein rein qualitativer mikroskopischer Vergleich der beiden mit BMP-2 beladenen Ansätze zeigt 
deutlich, daß mehr Knochengewebe in das Porensystem der E/K+H-Hybride eingewachsen zu 
sein scheint. Es ist jedoch nur eine grobe Aussage darüber zu treffen, in welchem Ausmaß 
Knochengewebe in den Zylinder hineingewachsen ist; daher legen wir zur qualitativen 
Auswertung die EDX-Analyse zu Grunde. 
 
Die folgenden Abbildungen zeigen beispielhaft die 
verschiedenen histologischen Auswertungsmethoden 
zur Beurteilung des mit BMP-2 beladenen E/K+H-
Hybrid-Schliffe. Wir unterscheiden hier repräsentative 
und deckungsgleiche Auflicht-, Durchlicht- und 
Fluoreszenzaufnahmen für Calcein Grün und Xylenol-
Orange.  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 20: BMP-2-beladener E/K+H-Hybrid  im Kaninchenmodell, Mikroskopie von  Ausschnitten 
Toluidinblau-gefärbter Präparatschliffe. Die Implantat-Knochengrenze befindet sich in nord-westlicher 
Orientierung. Es ist ein deutliches Einwachsen von Knochengewebe in das Porensystem zu erkennen (weiße 
Pfeile). 
Abbildung 21: BMP-2 beladenes E/K+H im 
Kaninchenmodell; Ausschnitt aus Toluidinblau-
gefärbtem Präparatschliff; Implantat in 
Ausrichtung Nord-Ost 
 
- Histologie (a) 
- Polarisiertes Licht (b) 
- Calcein-Grün-floureszenz (c) 
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3.2.2.2. spezifische Auswertungsmethoden der einzelnen Schliffe 
3.2.2.2.1. Fluoreszenzmikroskopie 
 
Die beiden unten stehenden Abbildungen (22) zeigen nun durch die beiden Fluorophore 
Xylenol-Orange (rechts) und Calcein-Grün (links) markierte Bereiche, die in der histologischen 
Kontrolle-Überlagerung eindeutig als Knochengewebe identifiziert werden können.  
 
Abbildung 22: Die Abbildung zeigt fluoreszenzmikroskopische Aufnahmen, links für Calcein-Grün und rechts 
für Xylenol-Orange 
Betrachtet man die Präparate unter stärkerer Vergrößerung (Abbildung 23), so fallen in einigen 
Bereichen Doppellinien (weißer Pfeil) auf, deren Abstand zueinander zur Beurteilung der 
Wachstumsgeschwindigkeit pro Woche herangezogen werden können und durch mathematische 
Umformung die Wachstumsgeschwindigkeit pro Tag ergeben – die ermittelten Werte finden 
sich in Diagramm (1) dargestellt. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Appositionsraten von Knochengewebe in den Gruppen der beiden mit BMP-2 gefüllten 
Porensysteme (Gruppe III & V) sind im Mittel mit 22,325 ± 3,78 !m/Woche höher als die der 
unbehandelten Kontrollgruppe (Gruppe I; 18,01 ± 2,81 !m/Woche).  
Abbildung 23: Vergrößerung einer fluoreszenzmikroskop-ischen Aufnahme. Doppellinien markieren sequenziell 
markierte Zonen. Die linke Abbildung (a) imponiert durch Xylenol-Orange, die rechte Abbildung zeigt Calcein-
Grün (b). 
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Erstaunlich ist, dass Gruppe II (Ecopore-Kollagen-Hybrid) im Vergleich zum Versuchsansatz V 
(E/K-Hybrid + Heparin + BMP-2) eine nahezu gleiche Appositionsrate von Knochengewebe 
aufweist (24,81 ± 3,01 !m/Woche). Vergleicht man hierzu nun Ansatz IV, also Ecopore in 
Kombination mit Heparin und Kollagen, fällt auf, dass die Appositionsrate von Knochengewebe 
im Gegensatz zum entsprechenden jedoch zusätzlich mit BMP-2 beladenen Zylinder deutlich 
um 3,03 !m/Woche abfällt (21,78 ± 0,07 !m/Woche). 
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Diagramm 1: Das Diagramm zeigt die Knocheneinwachsrate in !m/Woche 
aufgetragen zur jeweiligen Implantatmodifikation – unbehandeltes Ecopore 
(I),  E/K-Hybrid (II), E/K+BMP-II (III), E/K+H (IV) und E/K+BMP-II+H 
(V) 
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3.2.2.2.2. EDX-Analyse 
 
Abschließend lässt sich die ortsauflösende EDX-Analyse zur quantitativen Beurteilung 
des eingewachsenen Knochengewebes heranziehen. Im Vergleich zur histologischen 
Betrachtung entsprechen die türkis/grün-gefärbten Anteile zum großen Teil Knochengewebe 
bzw. sind mit dem histologischen Präparat deckungsgleich. Die EDX-Analyse bestätigt somit 
die Aussagen der histologischen Begutachtung.   
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Die Abbildung 25 auf der Folgeseite zeigt nun exemplarisch für jede einzelne 
Modifikationsgruppe EDX-Analysen für jede Schnittebene. Die erste Reihe zeigt unbehandeltes 
Ecopore (E); Reihe 2 repräsentiert Ansatz II mit Ecopore und Kollagen (E/K); Reihe 3 zeigt 
Ansatz III (E/K + BMP-2); Reihe 4 zeigt Schnitte aus dem Ansatz IV (E/K + H) und die fünfte 
Reihe stellt Ansatz V dar, also die Kombination aller verwendeten Faktoren. 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 24: Aufnahme einer EDX-Analyse in Falschfärbung zur besseren Beurteilung der Knochen-
Implantatgrenze. Der Ecopore-Zylinder imponiert in pink-roter Färbung, während Knochen türkis-grün 
dargestellt wird. 
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a 
b c 
Ecopore (E) 
E/K-Hybrid 
E/K + BMP-II 
E/K + H 
E/K + H + BMP-II 
a  
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
 
Abbildung 25: exemplarische Bilder der EDX-Analyse aus den verschiedenen Schliffpräparaten 
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Betrachtet man den Anteil der Ecoporefraktion an der Gesamtfläche, so fällt auf, dass die 
Streuung sehr gering ist. Die Flächenanteile der Ecopore-Phase sind in allen Ansätzen mit 
einem Anteil von durchschnittlich 34,69% ± 1,74% an der Gesamtfläche relativ konstant. Dies 
spricht für eine sehr homogene Struktur der verwendeten Ecopore-Zylinder, unabhängig der 
Modifikationen in dieser Studie.  
 
Es fällt auf, dass in Gruppe I (Reihe 1) der Ecopore-Zylinder fast komplett von Knochen 
umgeben ist, jedoch relativ wenig Knochengewebe in das Porensystem eingedrungen ist. Dies 
wird vor allem in Ebene (1a) deutlich; hier findet sich kaum Knochengewebe im Porensystem 
des Implantatzylinders. Im Vergleich dazu findet sich relativ mehr Knochenmasse in Ebene (2b) 
des Ecopore/Kollagen-Hybrid-Ansatzes; auch hier ist der Zylinder komplett von 
Knochengewebe umgeben. Am stärksten sind die Poren des Implantatzylinders der Reihen 3 
und 5 mit Knochengewebe gefüllt– hier findet sich vor allem in Reihe (3a) und (5c) der größte 
Teil des Knochengewebes innerhalb des Porensystems; z.T. ist Knochen sogar bis in das 
Zentrum des Zylinders vorgedrungen. Vergleicht man Ansatz IV (Reihe 4) mit den übrigen 
Ansätzen, so fällt auf, dass hier Knochengewebe am schlechtesten eingewachsen ist – man 
findet kein Knochengewebe innerhalb der Zylinderstruktur der drei Schliffebenen a bis c.  
 
Tabelle 6: EDX-Analyse an ausgewählten Schliffen (7 aus 9) der Ecopore enthaltenden Femursegmente. 
Liegezeit: 6 Wochen; Die römischen Ziffern I bis V geben die Ansatzreihen wider. Fettmarkiert sind die 
Anteile der Knochenfraktion bzw. der Ecoporefraktion an der Gesamtfläche.   
 
 
Implantat  
 
Gesamtpixel 
Ecopore- 
Fraktion 
Knochen- 
Fraktion 
Anteil 
Knochenfraktion  
an Gesamtfläche 
Anteil 
Ecoporefraktion  
an Gesamtfläche 
I 294.310 107.684 16.483,3 5,60 % 36,59 % 
II 303.601 96.138,3 35.680,7 11,75 % 31,67 % 
III 305.118 106.083 32.721 10,72 % 34,77 % 
IV 301.108 109.145 4.467,67 1,48 % 36,25 % 
V 294.213 103.030 47.341,7 16,09 % 35,02 % 
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Diagramm 2:  Unbehandeltes und modifiziertes Ecopore in vivo,  quantitativer  Vergleich  von unbehandeltem 
Ecopore (I),  E/K-Hybrid (II), E/K+BMP-2 (III), E/K+H (IV) und E/K+BMP-2+H (V) mittels EDX-Analyse. 
Die Flächen der Phasen Ecopore (Ti,Si) und Knochengewebe (Ca,P) werden im  Verhältnis  zur  Gesamtfläche 
des Implantatquerschnittes gesetzt;  * p< 0,05. 
,
Die Anteile der Knochenphase zeigen im Vergleich zur Gesamtfläche wie erwartet große 
Unterschiede, die der qualitativen EDX-Beurteilung weitgehend entsprechen. Die Knochen-
fraktion in den mit BMP-2 beladeten Ansätzen (Versuchsansatz V und III) beträgt 16,09% ± 
3,51% (E/K + H + BMP-2) bzw. 10,72% ± 4,07% (E/K + BMP-2). Die Werte der beiden mit 
BMP-2 gefüllten Porenzylinder liegen damit signifikant höher als die Anteile in der 
unmodifizierten Gruppe (5,60% ± 1,47%; * p<0,05).  
 
Zudem ist zu erkennen, dass die Ergebnisse der beiden Ansätze aus unbeladenem E/K-Hybrid 
(Ansatz II) und BMP-2 beladenem Porensystem nahezu identisch sind, wobei die ermittelten 
Werte der Gruppe II (11,75% ± 7,47%) leicht über denen von Ansatz III (10,72% ± 4,07%) 
liegen. Der scheinbare Vorteil des Ansatzes der E/K-Hybride (II) und damit die Aussage über 
ein besseres Einwachsverhalten des Knochens gegenüber des mit BMP-2 beladenen Ansatzes 
(III) wird jedoch durch die höhere Streuung geschmälert.  
 
 
 
 
 
* 
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Die alleinige Kombination von Ecopore/Kollagen mit Heparin (IV) scheint sich negativ auf das 
Einwachsverhalten von Knochen in das Porensystem auszuwirken – im Vergleich zum 
unmodifizieren Ansatz ist hier der Anteil mit 1,48% ± 0,85% in etwa um den Faktor 4 (3,78) 
niedriger als der des nicht beladenen Ecopore-Ansatzes (I). Wird dieser Probenzylinder 
zusätzlich noch mit BMP-2 beladen, ergibt sich ein signifikanter Anstieg des prozentualen 
Anteils von Knochen an der Gesamtfläche des untersuchten Zylinders um den Faktor 10,87 
(p<0,0005).  
 
Demnach bestätigt sich, dass in das Porensystem der modifizierten Implantate, insbesondere der 
Kombinationen mit BMP-2, quantitativ mehr Knochengewebe eingewachsen ist als in die 
unmodifizierten Proben.  
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4. Diskussion 
 
Der in diesem Projekt poröse Komposit-Werkstoff Ecopore wurde am IZKF Biomat. der 
RWTH Aachen University, Deutschland entwickelt. Er besteht aus einer TiO2-Komponente 
(keramisches Titanoxid) sowie einer Glas-Fraktion, dem vulkanischen Glas Perlit, und ist daher 
durch eine hohe Verfügbarkeit und eine einfach Herstellung gekennzeichnet. Wie in 
vorangegangenen Arbeiten der Projektgruppe dargestellt worden ist, erfüllt Ecopore bereits im 
unmodifiziertem Zustand die grundsätzlichen Anforderungen an ein Biomaterial:  
Zytotoxizitätseigenschaften fehlen und das Wachstum von Zellen auf der Oberfläche des 
Biomaterials ist ebenfalls uneingeschränkt möglich. [125, 77, 131] Die gute Zellverträglichkeit 
wird auch in Vorversuchen aus der Studie von M. Rüger gezeigt, in denen L929 Fibroblasten 
und Vollbut auf der Oberfläche von Ecopore ausgesät und kultiviert worden sind – die Zellen 
adhärierten und proliferierten auf der neuartigen Oberfläche, so dass eine Zytotoxizität 
ausgeschlossen werden konnte und sich zudem zeigte, dass sich Zellen auf der Oberfläche von 
Ecopore anheften können. [105] Im Anschluss daran wurden humane Osteoblasten auf der 
Oberfläche kultiviert, wobei auch hier die Ergebnisse aus den Vorversuchen bestätigt worden 
sind. Im weiteren Verlauf sollten nun Aussagen über die Funktionalität des Biowerkstoffes im 
in vivo Versuch herausgearbeitet werden. Hier wurden 5 unterschiedliche Implantate mit ihren 
jeweiligen Füllungsmodifikationen in die medialen Kondylen von Kaninchenfemora eingesetzt 
und anschließend histologisch beurteilt.   
 
Nach dem in-vivo-Untersuchungszeitraum von 42 Tagen (6 Wochen) wurde makroskopisch eine 
ausgeprägte knöcherne Durchbauung in allen Implantatansätzen beobachtet und auf 
mikroskopischer Ebene war der Ecopore-Zylinder, unabhängig von seiner Modifikation, in 
vielen Bereichen von Knochengewebe bewachsen. Leerräume traten lediglich dort auf, wo sich 
einzelne isolierte, also von außen nicht zugängliche Poren befanden. Randspalten zwischen 
Implantat und Knochengewebe traten ebenfalls gelegentlich auf, ließen sich aber durch 
Schrumpfung bei der Aufbereitung der mikroskopischen Schliffe erklären und andererseits 
durch operationsbedingtes nicht immer 100%-iges bündiges Pressfit der Implantate. Anzeichen 
für eine überschießende Form von Entzündungszeichen fehlten unter der histologischen 
Betrachtung und auch eine Abkapselung des Implantats konnte nicht beobachtet werden – die 
Implantatzylinder waren ausschließlich von vitalem Faserknochengewebe umgeben. Daher ist 
davon auszugehen, dass sich das Ecopore Porensystem nach längerer Implantationszeit mit 
Knochengewebe füllt und so der erhoffte Strukturverbund zwischen Implantat und 
Knochengewebe zustande kommt. 
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Es ist festzustellen, dass das Wachstum von Knochengewebe in den Präparaten, unabhängig von 
der Modifikation, relativ heterogenen Ursprungs ist. Ursächlich hierfür sind zunächst die 
manuelle Ungenauigkeit bei der Implantat-Platzierung in die medialen Femurkondylen des 
Kaninchens; es kann davon ausgegangen werden, dass es hierbei schon zu einer bestimmten 
Variation der Implantatlage innerhalb des Knochens gekommen ist und somit auch direkte 
Auswirkungen auf die Knochenneubildung bestehen.  
 
Lag das Implantat mehr innerhalb des Kondylenbogens, also im Bereich zwischen Epi- und 
Metaphyse, war es zum Zeitpunkt des Einsetzens nahezu komplett von Spongiosa umgeben. 
Kommt es nun zu einem Einsetzen des Zylinders weiter nach proximal, also in den Bereich des 
Übergangs zwischen Meta- und Diaphyse, so war es wahrscheinlich, dass der Teil, der dem 
Kondylenbogen abgewandt ist, keinen initialen Kontakt zu spongiösem Knochengewebe 
aufweist. Wie in Teilen dieser Arbeit erläutert, ist zur Ausbildung der gewünschten 
Osteokonduktivität ein direkter Knochen-Implantat-Kontakt notwendig, damit Knochengewebe 
in das Zylindersystem einwachsen kann, sofern kein osteoinduktiver Faktor eine 
Zusatzkomponente des Ansatzes ist. 
 
Wie am Beispiel der Fibrodysplasia ossificans progressiva (FOP) angeführt, wirkt BMP-2 als 
Differenzierungsfaktor mesenchymaler Stammzellen, so dass selbst in Geweben, in denen 
vorher kein Knochengewebe existiert hat, Knochen gebildet werden kann. Dies zeigt auch eine 
Studie von Tan W (2008) – hier konnte Knochengewebe gebildet werden durch Implantation 
eines Kollagen/BMP-2-Composites in das Muskellager des M. latissimus dorsi am Tiermodell 
von Ratten. [119] Demnach ist der direkte Knochen-Implantat-Kontakt in den mit BMP-2 
behandelten Ansätzen (Versuch III und V) nicht unbedingt nötig, da eingeschwemmte 
Vorläuferzellen durch das in den Poren befindliche BMP-2 zur Proliferation stimuliert werden 
und somit zur Ausbildung von Knochengewebe im Porenzylinder führen. In den übrigen 
Ansätzen I, II und IV stellt der direkte Knochen-Implantat-Kontakt jedoch weiterhin eine 
unabdingbare Voraussetzung dar, da die BMP-2 stimulierende Komponenten in diesen 
Ansätzen nicht vorhanden waren. 
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Betrachtet man die Struktur des Ecopore-Zylinders, ist zu bemerken, dass die Implantate selbst 
im Vergleich zueinander keine homogene Porenstruktur aufweisen, sondern in ihrer 
Porenverteilung relativ unterschiedlich sind; andererseits weisen sie in Ihrer Ti-/Si-Fraktion eine 
enorm hohe Homogenität auf. So können sich einzelne Poren zusammenlagern und weniger 
Knochengewebe aufnehmen als kleinere einzelne Poren; unabhängig davon kommt es im 
Herstellungsprozess des Ecopore-Zylinders zur Ausbildung von abgekapselten Poren, die von 
außen nicht zugänglich sind – das Verhältnis dieser isolierten Poren zu offen zugänglichen 
Poren lässt sich nicht beeinflussen, ist durch den Produktionsprozeß bedingt und damit zufällig 
verteilt.  
 
Unter Zuhilfenahme der polychromen Sequenzmarkierung konnte die Appositionsrate von 
Knochengewebe in das Implantat untersucht sowie mittels EDX-Analyse der neugebildete 
Knochenanteil quantifiziert werden, um die histologisch gesicherten Beobachtungen zu 
bestätigen. Die polychrome Sequenzmarkierung erlaubt eine Beurteilung der Knochen-
appositionsrate, sofern im Implantatschliff so genannte eng zueinander stehende Doppellinien-
strukturen zu erkennen sind. Diese Linien entstehen dadurch, dass die Schliffebene senkrecht 
auf die Zone des markierten Knochengewebes trifft – man findet in den einzelnen Schliffen nun 
Bereiche, in denen diese Doppellinienstrukturen eindeutig zu finden sind, während in anderen 
Bereichen die Zonen diffus verteilt sind und sich nicht klar als Linien abgrenzen lassen. Dies 
lässt sich dadurch erklären, dass die Schliffebene in diesen Bereichen in einem flacheren Winkel 
auf das Implantat getroffen ist. Als verwendete Marker kamen zunächst „Xylenol Orange“ und 
später „Calcein Grün“ zum Einsatz.  
 
Beide Fluoreszenzstoffe lieferten deutliche Signale unter der Fluoreszenzmikroskopie; eine 
Aussage über die Knochenappositionsrate ließ sich jedoch nur unter Filterung des Calcein Grün 
treffen. Gründe hierfür sind die spätere Injektion, denn im Laufe der Standzeit kann es zu einem 
Abbau bzw. zu einer Verdrängung von Xylenol Orange gekommen sein. Zudem ist es möglich, 
dass zum Zeitpunkt der Injektion von Xylenol Orange noch kein Knochen in das Porensystem 
eingewachsen war, der markiert werden konnte. 
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Die Auswertung der Einwachsraten unterteilt nach den einzelnen Versuchsansätzen bestätigte 
die histologisch gewonnenen Ergebnisse, wobei die Füllung des Ecopore-Zylinders mit 
Kollagen ähnlich gute Appositionsraten wie die Kombination aller Faktoren untereinander zeigt. 
Dieses anscheinend widersprüchliche Ergebnis lässt sich u.a. dadurch erklären, dass bei der 
Auswertung beliebige Bereiche des Implantats ausgewählt worden sind, in denen Zonen mit den 
bekannten Doppellinien vorhanden waren. Die ermittelten Werte fanden statistische 
Verwendung unabhängig von der Schliffebene bzw. der gewählten Orientierung im Präparat. 
Die Auswertung erfolgte somit nicht nach bestimmten Kriterien wie Sektoreinteilung oder 
Aufteilung in konzentrische Ringflächen, da dies auf Grund der relativ inhomogen verteilten 
Wachstumszonen auch nicht möglich gewesen wäre.  
 
Die abschließende EDX-Analyse von ausgewählten Präparaten wird zur ortsauflösenden 
Darstellung chemischer Elemente auf der Oberfläche einer Materialprobe eingesetzt. Sie bietet 
Vorteile gegenüber der histologischen Beurteilung, denn mit diesem Verfahren lassen sich im 
Bereich der Knochenersatzmaterialien quantitative Nachweise über kalzifiziertes Gewebe 
treffen, während histologisch nur der qualitative Nachweis erfolgt. Die EDX-Analyse sagt 
jedoch nichts über die Einwachsrate von Knochengewebe aus, sondern stellt die gesamte 
Knochenmenge nach einer Liegezeit von 6 Wochen dar. In der vorliegenden Arbeit erbrachten 
die EDX-Analysen deutlich voneinander trennbare Ecopore- und Knochenphasen mit ihren 
Elementen Si und Ti für den Knochenersatzstoff und Ca bzw. P für das ossäre Gewebe.   
 
Das nach 42 Tagen (6 Wochen) insgesamt in das Porensystem eingewachsene Knochengewebe 
war in der Versuchsgruppe mit der Kombination aus Ecopore, Kollagen, Heparin und BMP-2 
signifikant höher als bei nicht modifiziertem Ecopore. Zusätzlich bildete dieser Ansatz die 
höchste neugebildete Knochenmasse aller Versuchsansätze (nach EDX-Analyse). Die rein 
visuellen Auswertungen bestätigten die quantitativ ermittelten Ergebnisse. Auch hier lässt sich 
feststellen, dass Knochen nur dort in das Porensystem einwächst, wo der Porenzylinder nach 
Implantation direkten Knochenkontakt besitzt. Die unterschiedlichen Umgebungsstrukturen 
ergeben sich aus dem Problem, dass nicht jedes Implantat operationsbedingt an die exakte Stelle 
gesetzt wurde und dass nicht jedes Kaninchen den identischen Aufbau an Kortikalis bzw. 
Spongiosa am distalen Femur aufweist. Dennoch ist die Verwendung des Kaninchenfemurs als 
Knochenmodell herangezogen worden, da die geringen anatomischen Unterschiede nur bedingt 
in die Wertung einfallen. Insgesamt lässt sich so eine qualitative Aussage über die Wirkung der 
Modifikation auf die Einwachsrate treffen – die Kombination aller Faktoren (Ansatz V) scheint 
in diesem Versuch die effektivste Form der Modifikation im Vergleich zu den anderen 
Versuchsgruppen zu sein. 
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Im Gegensatz zu einem anderen Versuchsansatz aus den vorangegangenen Arbeiten bzgl. der 
Oberflächenmodifikation [43] ist die Option der BMP-2-Füllung des Porenzylinders im 
Gegensatz zu der BMP-2-Oberflächenbeschichtung arbeitstechnisch viel aufwendiger, da 
weitere Versuchsschritte nötig sind. So ist es zur Füllung mit BMP-2 notwendig, eine 
Trägermatrix in das Porensystem zu bringen, den Faktor so zu speichern und damit eine 
kontrollierte verzögerte Freisetzung erreichen zu können – hierzu wurde die Kollagenmatrix 
zusätzlich heparinisiert. 
 
Die Auswertung der Ergebnisse zeigt, dass die zusätzlich mit Heparin modifizierte BMP-2-
Gruppe (Ansatz V) in der EDX-Analyse nicht nur einen signifikant höheren Anteil von 
Knochengewebe an der Gesamtfläche besitzt, sondern zusätzlich eine höhere Appositionsrate 
aufweist. Dies bestätigte die Vermutung, dass Heparin für eine zeitverzögerte Freisetzung von 
BMP-2 gesorgt hat. Im Gegensatz dazu stellt sich die alleinige Kombination eines 
Ecopore/Kollagen-Hybrids mit Heparin (Gruppe IV) als nachteilig unter Auswertung der EDX-
Analyse heraus, während die alleinige Kombination von Kollagen mit dem Ecoporezylinder 
(Gruppe II) nur minimale Unterschiede bezüglich der Appositionsrate aufweist. Dies entspricht 
der Literatur, die dem Trägerstoff Kollagen ebenfalls eine gewisse osteokonduktive Eigenschaft 
zuschreibt, was in einem Anwachsen von Knochengewebe an das periphere Porensystem zu 
erkennen ist. [16] Jedoch liegen die Werte bzgl. der Appositionsrate und der eingewachsenen 
Knochenfraktion deutlich über den Werten zur zusätzlich heparinisierten Gruppe (Ansatz IV). 
Diese anscheinend widersprüchlichen Ergebnisse lassen sich dadurch erklären, dass Kollagen 
selbst osteoinduktive Eigenschaften aufweist, die sich in den Werten der Appositionsrate und 
der eingewachsenen Knochenfraktion unter EDX-Analyse widerspiegeln (Ansatz II). Die 
zusätzliche Kombination mit Heparin (Ansatz IV) wirkt sich somit nicht nachteilig auf die 
Appositionsrate aus, jedoch ist nach EDX-Analyse der einzelnen Schliffebenen davon 
auszugehen, dass unter Anwesenheit von Heparin im weiteren Versuchsverlauf die alleinige 
osteoinduktive Eigenschaft des Kollagens vermindert bzw. komplett aufgehoben ist, da im 
Vergleich zum unmodifizierten Ecopore (Ansatz I) weniger Knochengewebe in das 
Porensystem hineingewachsen ist.  
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Zur eigentlichen Füllung des Porensystems musste zunächst die geeignete Kollagensuspension 
gefunden werden, die einerseits noch konzentriert genug für die Ausbildung eines 
Kollagenschwamms sein sollte und andererseits keine zu hohe Viskosität besitzen sollte, da dies 
den Füllungsvorgang des Porensystems erheblich behindern würde. Ein weiterer Aspekt, den es 
zu beachten galt, war, dass die Oberfläche von Ecopore im Vergleich zum 
Oberflächenmodifikationsansatz nicht blockiert war – dies bedeutete, dass die ausgeprägte 
absorptive Bindung von Proteinen auf der Kompositoberfläche verhindert werden musste. 
Hierzu eignete sich Serumalbumin, welches vor allen anderen Schritten auf die Porenoberfläche 
gebracht werden musste.  
 
Die Bindung an Kollagen ist somit unbedingt notwendig, da die Oberfläche des Porensystems 
zwar eine Bindung an den osteoinduktiven Faktor ermöglichte, jedoch durch Bindung die 
Aktivität des Faktors durch Strukturveränderung innerhalb des Moleküls verloren geht – diese 
Methodik der Kollagenträgersubstanz für BMP-2 wird auch in anderen aktuellen Ansätzen 
beschrieben. [41] Die Wirksamkeit der Kopplung mit Kollagen zeigte sich in den ersten 
Inkubationsversuchen der Vorversuche mit BMP-2, in denen keine Verringerung der 
Konzentration von BMP-2 in den Inkubationsrückständen nachgewiesen werden konnte. [115] 
 
Ein Vergleich der Ergebnisse aus der Arbeit von M. von Walter (2007) mit den gewonnenen 
Erkenntnissen aus dieser Arbeit zeigt, dass die Oberflächenmodifikation mit Fibronectin [115] 
und BMP-2 im Prinzip ähnliche Ergebnisse liefert wie die Füllung von Ecopore mit einer BMP-
2 beladenen, heparinisierten Kollagenmatrix. Deutlich Vorteile ergeben sich jedoch bei der 
Oberflächenmodifikation im Hinblick auf die Knochenappositionsrate, die bei Fibronectin und 
BMP-2 höher lag als in allen Ansätzen dieses Versuchs. Eine Erklärung hierfür könnte die 
Bindung an den Kollagenschwamm mit zusätzlicher Heparinisierung sein, der die Freisetzung 
von BMP-2 zeitlich verzögert; im Gegensatz dazu steht bei der mit Fibronectin beschichteten 
Probe die konduktive Substanz sofort an der Oberfläche zur Verfügung und kann demnach in 
direkte Interaktion mit dem umliegenden Gewebe treten. 
 
BMP-2 hat sich in der Literatur als die Substanz zur Steigerung der Osteokonduktivität sowie 
der Osteoinduktivität herausgestellt. [100] Durch die Füllung des Porensystems mit BMP-2 lässt 
sich die osteokonduktive Eigenschaft des Ecopore-Implants im Hinblick auf Adhäsion und 
Proliferation von Knochengewebe deutlich steigern und damit wird eine feste Integration des 
Implantats im Knochengewebe gewährleistet. Die Ergebnisse dieser Studie zeigen trotz der 
geringen Fallzahl von jeweils 2 Implantaten pro Versuchsansatz, dass die mit BMP-2-
kombinierten Ansätze eine signifikante Verbesserung der osteokonduktiven und 
osteoinduktiven Eigenschaften des Ecopore-Zylinders aufzeigen. 
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Die Beschichtung des Porensystems mit BMP-2 führt zu einer Verzahnung von Implantat und 
umliegenden Gewebe und durch Eindringen in das Porensysten des Implantats zu einer nahezu 
kompletten Durchbauung, wenn wie angenommen die Implantatliegezeiten verlängert wären.  
Durch dieses Eindringen in den Porenzylinder entsteht ein Strukturverbund aus synthetischem 
Material mit dem Gewebe, wobei dieses hinsichtlich der Bruchlast und der Materialermüdung 
eine längere Überlebenszeit des Implantats zur Folge haben könnte. Dies wäre interessant für 
den postoperativen Belastungsaufbau, d.h. frühstmögliche Belastungen und früheres Einsetzen 
der Rehabilitation.  
Im Vergleich zu kommerziell erhältlichen Knochenersatzmaterialien weist Ecopore im Hinblick 
auf die mechanische Festigkeit eine höhere Belastungsfähigkeit auf – Materialien wie ß-
Tricalciumphosphate (z.B. Calcibon® der Fa. BioMet, Deutschland) sind zwar primärstabil, 
jedoch auf Grund Ihrer biodegradierbaren Eigenschaften nicht so fest wie das in diesem Projekt 
eingesetzte Material Ecopore. [15] Ecopore kann daher anhand der mechanischen Daten 
zwischen die oben erwähnten biologisch vorteilhaften keramischen Knochersatzmaterialien und 
die hochfesten, jedoch biologisch inerten Materialien wie Metalle und Titan-Implantate 
eingeordnet werden. [123] 
Ecopore ist somit im Hinblick auf die mechanische Festigkeit und die biologischen 
Modifikationsmöglichkeiten zukunftsweisend, jedoch bringt dies den Nachteil der mangelnden 
Biodegradierbarkeit. Als nicht resorbierbares Knochenersatzmaterial ist Ecopore daher im Jahr 
2009 nicht mehr zeitgemäß, denn seit einigen Jahren weist der Weg in der orthopädisch-
unfallchirurgischen Forschung immer mehr hin zu resorbierbaren Materialien, die nur für kurze 
Zeit stabile Platzhalter zu sein scheinen. [74] Aufgabe der resorbierbaren Materialien ist es, den 
zunächst fehlenden Knochen im Hinblick auf die Elastizität und die Festigkeit zu ersetzen bis es 
sukzessive durch vitales Knochengewebe abgebaut und ausgetauscht wird. Dies zeigen auch 
aktuelle Studien – nach einer Veröffentlichung von Engstrand, T (2008) wurde erstmals ein 
biodegradierbarer Trägercomposite aus Heparin und Chitosan für BMP-2 entwickelt, der 
proportional zur Besiedlung von Knochengewebe resorbiert worden ist. [41] 
Unbestrittene Vorteile von Ecopore liegen jedoch in den biologischen und chemischen 
Eigenschaften des Materials – wie in Vorarbeiten innerhalb dieses Projekts gezeigt worden ist, 
lässt sich die Oberfläche von Ecopore so funktionalisieren, dass beliebige Stoffe u.a. auch 
Pharmaka an die Oberfläche gebunden werden können. [125] 
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Die offen-poröse Struktur lässt es zu, dass sich die Oberfläche des Zylinders durch die 
zahlreichen interkonnektierenden Poren vergrößert, was ein besonderer Vorteil zu nicht-porösen 
Werkstoffen ist. Es bleibt mehr Raum für die Bindung an oberflächenaktiven Proteinen zur 
Steigerung der osteoinduktiven sowie osteokonduktiven Eigenschaften von Ecopore.  Zusätzlich 
ist es möglich, dass unter den in dieser Arbeit beschriebenen Umständen, Knochengewebe in 
das Zentrum eines Implantatzylinders einwachsen kann, so dass ein stabiler, vom Organismus 
tolerierter Knochen-Implantat-Hybrid entstehen kann. 
Die Stabilität dieses Hybrids ist jedoch abhängig von der Größe des Zylinders bzw. von der 
Anzahl der Poren sowie deren Größe. Nach dem im Jahre 1892 formulierten 
„Transformationsgesetz der Kochen“ nach Julius D. Wolff [134] richtet sich die Verteilung 
bzw. Dichte des gebildeten Knochengewebes nach der Richtung der mechanischen Kräfte – für 
einen Knochen-Implantat-Hybrid bedeutet dies, dass sich neu gebildetes Knochengewebe nicht 
gleichmäßig auf das Porensystem verteilt, sofern die mechanische Kraft nicht vollständig durch 
das Implantat aufgefangen wird. Folgen dieser ungleichmäßigen Durchbauung des 
Porensystems wären Mikrobewegungen zwischen Implantat und Knochen (stress shielding) mit 
der Folge eines Knochen-Implantat-Kontakt-Defizits. Dies würde bei längeren Liegezeiten des 
Hybrids zu einer Sollbruchstelle im neugebildeten Knochen führen. 
Der Vorteil eines idealen porösen Biohybrids aus Knochen und Implantat wäre dagegen die 
frühe Belastbarkeit, die sich aus der intensiven Verzahnung von Implantat und Gewebe ergibt – 
der Strukturverbund wird nach Abschluss der physiologischen Umbau- und 
Kalzifizierungsprozesse voll belastbar und stellt somit eine dauerhafte Läsung zur 
Defektüberbrückung dar. Anforderungen an die Dauerstabilität eines solchen Biohybrids wären, 
dass das synthetische Implantat die gleichen mechanischen Eigenschaften im Hinblick auf 
Festigkeit und Elastizität aufweist wie das umgebende Gewebe – nur so sind wie oben erwähnt 
Lockerungen, Ermüdungserscheinungen und Totalversagen des Implantats vermeidbar.  
Ecopore selbst erfüllt die geforderte mechanische Stabilität nicht ganz, obwohl es der Stabilität 
der humanen Spongiosa nahekommt; an die Festigkeit der humanen Kortikalis reicht Ecopore 
jedoch nicht heran. Bei einem längeren Einsatz im lasttragenden Bereich erwarten wir eine 
zunehmende Anzahl von Defekten innerhalb des Porenzylinders; das Implantat könnte in kleine 
Partikel zerfallen und diese Teilchen aufgrund ihrer fehlenden biodegradierbaren Eigenschaften 
zu Gewebeirritationen und Entzündungen führen können – das Ergebnis wäre eine 
Lockerungsreaktion des Implantats mit der Folge von zunehmenden Mikrobewegungen des 
Implantats ähnlich dem bei Titan-Endoprothesen beobachteten „stress-shielding“ [48.] Daher ist 
die Verwendung im lasttragenden Bereich nicht möglich oder nur mit weiteren stabilen 
Systemen wie Endoprothesen oder Marknägeln zu empfehlen.  
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Eine definitive Aussage zur absoluten biologischen Leistungsfähigkeit und dem endgültigen 
klinischen Potential von Ecopore ließe sich nur dadurch klären, dass man den Ansatz der 
Oberflächenmodifikation [125] mit dem der Zylinderfüllung kombiniert. Ein möglicher 
Versuchsansatz wäre die Beschichtung und gleichzeitige Blockierung der Ecopore-Oberfläche 
mit dem Protein Fibronectin und die Füllung des Porensystems mit einem BMP-2 beladenem, 
heparinisiertem Kollagenschwamm. Dies wäre eine sinnvolle Kombination aus 
osteokonduktiven Eigenschaften des Fibronectins mit den guten osteoinduktiven und 
osteokonduktiven Funktionen des BMP-2. Der Nachteil eines solchen Ansatzes wären jedoch 
die hohen Kosten sowie die Verwendung von potentiell infektiösem biologischem Material – 
Fibronectin wird aus humanem Plasma gewonnen und die Kollagensuspension erhalten wir aus 
Rindersehnen. Zusätzlich könnte in der Weiterführung des Versuchs mit einer Verlängerung der 
Liegezeiten herausgefunden werden, in wie weit sich Abnutzungserscheinungen des 
Ecoporezylinders auf den Knochenumbau auswirken. 
Letztendlich ist die in den Versuchsgruppen verwendete Probenzahl relativ gering, daher wären 
definitive aussagekräftigere Auswertungen zur tatsächlichen Wirksamkeit der BMP-2-
Modfikation mit Ecopore nur mit einer erhöhten Fallzahl pro Versuchgruppe zu erreichen. 
Abschließend sind die im Rahmen der Entwicklung von Ecopore mitsamt der geeigneten 
Oberflächenmodifikationen (Fibronectin vs. BMP-2)  sowie Füllungsoptionen (BMP-2-
Kollagen-Heparin-Hybrid) gewonnenen Erkenntnisse wertvoll, weil eine Übertragung auf 
neuere Trägersysteme möglich ist. Zwar sind Metalle und Polymere hinsichtlich ihrer 
elastischen Eigenschaften Keramiken und Gläsern überlegen, doch Verbundwerkstoffe werden 
auf Grund ihrer Porosität und den dadurch höheren Interaktions- sowie 
Modifikationsmöglichkeiten mit dem umliegenden Knochengewebe in den nächsten Jahren 
klinische Relevanz erlangen können. 
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m
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Postop. G
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07.12.2005 - C
alcein G
rün 
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14.12.2005 - C
alcein G
rün 
14.12.2005 - 3,69 kg 
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alcein G
rün 
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ylenol O
range 
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15 !g B
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s.c. 
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11.01.2006 - 4,07 kg 
04.01.2006 - X
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range 
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alcein G
rün 
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ylenol O
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alcein G
rün 
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alcein G
rün 
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hrnum
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er 
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m
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G
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21.12.2005 - C
alcein G
rün 
28.12.2005 - 3,66 kg 
28.12.2005 - X
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526159 
752 
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15 !g B
uprenorphin 
s.c. 
IV
 
3,08 kg 
11.01.2006 - 3,83 kg 
04.01.2006 - X
ylenol O
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06.12.2005 - 3,12 kg 
07.12.2005 - C
alcein G
rün 
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21.12.2005 - C
alcein G
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15 !g B
uprenorphin 
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III 
3,20 kg 
11.01.2006 - 3,46 kg 
04.01.2006 - X
ylenol O
range 
06.12.2005 - 3,49 kg 
07.12.2005 - C
alcein G
rün 
09.12.2005 - 3,60 kg 
14.12.2005 - C
alcein G
rün 
14.12.2005 - 3,65 kg 
21.12.2005 - C
alcein G
rün 
28.12.2005 - 3,82 kg 
28.12.2005 - X
ylenol O
range 
52067x 
770 
01.12.09 
15 !g B
uprenorphin 
s.c. 
V
 
3,60 kg 
11.01.2006 - 3,90 kg 
04.01.2006 - X
ylenol O
range 
06.12.2005 - 3,35 kg 
07.12.2005 - C
alcein G
rün 
09.12.2005 - 3,36 kg 
14.12.2005 - C
alcein G
rün 
14.12.2005 - 3,44 kg 
21.12.2005 - C
alcein G
rün 
28.12.2005 - 3,60 kg 
28.12.2005 - X
ylenol O
range 
52584x 
760 
01.12.09 
15 !g B
uprenorphin 
s.c. 
II 
3,55 kg 
11.01.2006 - 3,78 kg 
04.01.2006 - X
ylenol O
range 
A
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Ecopore-Fraktion 
K
nochen-Fraktion 
Im
plantat (-ebene) 
G
esam
tpixel 
Pink 
R
ot 
G
esam
t 
Türkis 
G
rün 
G
esam
t 
I-a 
299041 
84456 
31685 
116141 
5568 
6376 
11944 
I-b 
285858 
74593 
28005 
102598 
7872 
9127 
16999 
I-c 
298031 
75128 
29184 
104312 
11025 
9482 
20507 
M
ittelw
erte I 
294310 
78059 
29624,66667 
107683,6667 
8155 
8328,333333 
16483,33333 
II+a 
299510 
74698 
24599 
99297 
5937 
5002 
10939 
II+b 
306970 
67224 
29340 
96564 
28076 
28493 
56569 
II+c 
304322 
67153 
25401 
92554 
22122 
17412 
39534 
M
ittelw
erte II 
303601 
69691,66667 
26446,66667 
96138,33333 
18711,66667 
16969 
35680,66667 
III+a 
299036 
75322 
25836 
101158 
23488 
17887 
41375 
III+b 
281809 
67159 
28800 
95959 
23681 
21814 
45495 
III+c 
282659 
69277 
27798 
97075 
16137 
19201 
35338 
III-a 
327599 
84849 
28102 
112951 
14492 
12662 
27154 
III-b 
325120 
82533 
30993 
113526 
16723 
14768 
31491 
III-c 
314484 
86066 
29760 
115826 
8927 
6546 
15473 
M
ittelw
erte III 
305118 
77534,33333 
28548,16667 
106082,5 
17241,33333 
15479,66667 
32721 
IV
-a 
292128 
76873 
25253 
102126 
3230 
3682 
6912 
IV
-b 
308765 
78638 
26236 
104874 
2632 
1824 
4456 
IV
-c 
302430 
94182 
26253 
120435 
1263 
772 
2035 
M
ittelw
erte IV
 
301108 
83231 
25914 
109145 
2375 
2092,666667 
4467,666667 
V
+a 
295594 
74754 
25364 
100118 
27956 
22445 
50401 
V
+b 
301398 
76316 
26432 
102748 
17232 
17170 
34402 
V
+c 
275913 
64333 
25454 
89787 
24819 
23947 
48766 
V
-a 
303136 
71957 
30633 
102590 
35415 
29902 
65317 
V
-b 
293606 
82630 
31800 
114430 
21259 
18872 
40131 
V
-c 
295628 
84085 
24420 
108505 
27670 
17363 
45033 
M
ittelw
erte V
 
294213 
75679,16667 
27350,5 
103029,6667 
25725,16667 
21616,5 
47341,66667 
A
nhang 3: Statistische A
usw
ertung der E
D
X
-A
nalyse der einzelnen Schliffebenen der Präparate, T
eil 1 
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Im
plantat (-ebene) 
Ecopore 
K
nochen 
A
nteil K
nochenfraktion an G
esam
tfläche 
A
nteil Ecoporefraktion an G
esam
tfläche 
I-a 
38,83782%
 
3,99410%
 
3,99%
 
38,84%
 
I-b 
35,89125%
 
5,94666%
 
5,95%
 
35,89%
 
I-c 
35,00039%
 
6,88083%
 
6,88%
 
35,00%
 
M
ittelw
erte I 
36,58852%
 
5,60067%
 
5,60%
 
36,59%
 
II+a 
33,15315%
 
3,65230%
 
3,65%
 
33,15%
 
II+b 
31,45715%
 
18,42819%
 
18,43%
 
31,46%
 
II+c 
30,41318%
 
12,99085%
 
12,99%
 
30,41%
 
M
ittelw
erte II 
31,66605%
 
11,75250%
 
11,75%
 
31,67%
 
III+a 
33,82803%
 
13,83613%
 
13,84%
 
33,83%
 
III+b 
34,05108%
 
16,14391%
 
16,14%
 
34,05%
 
III+c 
34,34350%
 
12,50199%
 
12,50%
 
34,34%
 
III-a 
34,47843%
 
8,28879%
 
8,29%
 
34,48%
 
III-b 
34,91818%
 
9,68596%
 
9,69%
 
34,92%
 
III-c 
36,83049%
 
4,92012%
 
4,92%
 
36,83%
 
M
ittelw
erte III 
34,76772%
 
10,72405%
 
10,72%
 
34,77%
 
IV
-a 
34,95933%
 
2,36609%
 
2,37%
 
34,96%
 
IV
-b 
33,96564%
 
1,44317%
 
1,44%
 
33,97%
 
IV
-c 
39,82244%
 
0,67288%
 
0,67%
 
39,82%
 
M
ittelw
erte IV
 
36,24783%
 
1,48374%
 
1,48%
 
36,25%
 
V
+a 
33,87011%
 
17,05075%
 
17,05%
 
33,87%
 
V
+b 
34,09047%
 
11,41414%
 
11,41%
 
34,09%
 
V
+c 
32,54178%
 
17,67441%
 
17,67%
 
32,54%
 
V
-a 
33,84290%
 
21,54709%
 
21,55%
 
33,84%
 
V
-b 
38,97400%
 
13,66832%
 
13,67%
 
38,97%
 
V
-c 
36,70322%
 
15,23300%
 
15,23%
 
36,70%
 
M
ittelw
erte V
 
35,01879%
 
16,09098%
 
16,09%
 
35,02%
 
A
nhang 4: : Statistische A
usw
ertung der E
D
X
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nalyse der einzelnen Schliffebenen der Präparate, T
eil 2 
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Im
plantat(-ebene) 
O
rientierung 
W
ert 
M
ittelw
ert 
STA
B
W
 
Ia 
n/a 
n/a 
n/a 
n/a 
Ib 
Süd-W
est 
13,69 
17,63 
21,49 
18,21 
19,03 
18,01 
2,83 
Ic 
n/a 
n/a 
n/a 
n/a 
I 
  
  
  
  
  
  
18,01 
2,83 
IIa 
n/a 
n/a 
n/a 
n/a 
IIb 
N
ord-O
st 
19,04 
25,42 
26,67 
23,73 
20,39 
23,05 
3,25 
IIc 
N
ord-W
est 
37,06 
29,96 
19,19 
19,53 
27,13 
26,57 
7,51 
II 
  
  
  
  
  
  
24,81 
3,01 
IIIa 
N
ord-O
st 
17,08 
25,77 
15,42 
12,71 
24,16 
21,78 
5,57 
IIIb 
Süd-W
est 
20,1 
17,08 
19,99 
15,28 
14,21 
17,33 
2,68 
IIIc 
N
ord-O
st 
17,98 
21,19 
21,81 
19,99 
18,10 
19,81 
1,75 
III 
  
  
  
  
  
  
19,64 
1,99 
IV
a 
N
ord-W
est 
24,84 
17,56 
16,16 
14,21 
13,15 
17,18 
4,61 
IV
b 
N
ord-O
st 
26,8 
25,86 
19,53 
32,06 
27,62 
26,37 
4,50 
IV
c 
n/a 
n/a 
n/a 
n/a 
IV
 
  
  
  
  
  
  
21,78 
0,07 
V
a 
Süd-O
st 
37,9 
40,20 
31,78 
30,33 
20,97 
32,24 
7,52 
V
b 
Süd-W
est 
21,81 
18,23 
19,07 
28,42 
17,47 
21,00 
4,46 
V
c 
Süd-W
est 
28,27 
24,16 
18,23 
17,47 
20,87 
21,80 
4,47 
V
 
  
  
  
  
  
  
25,01 
1,77 
A
nhang 5: Statische A
usw
ertung der Fluoreszenzm
ikroskopie zur B
erechnung der K
nocheneinw
achsrate/T
ag 
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